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INTRODUZIONE 
 
La tomografia a coerenza ott ica (Opt ical Coherence tomography,OCT) rappresenta 
fondamentalmente una nuova modalit à di diagnost ica per immagini.L’OCT nasce 
come tecno logia nel 1992 ad opera dell’Advanced Ophthalmic Devices(AOD) ,con  
l’ immissione sul mercato del pr imo st rumento diagnost ico OCT nel 1995.  
L’OCT fornisce immagini ad alt a r iso luzione, nella scala dei micron,sotto  forma d i 
sezione t rasversa le o tomografica,delle  microstru tture dei tessut i bio logic i, t ramite 
la misura del r itardo dell’eco e dell’ int ensit à della luce ret rodiffusa o 
r iflessa.Quindi i pr inc ipi di funzionamento sono similar i a quell i 
dell’ult rasonorografia con la  so la differenza del mezzo impiegato per la  
r ilevazione dei part ico lar i t issutali.  Rispet to  agli u lt rasuoni,con l’OCT non è 
possibile ottenere informazioni di e levata precis ione per profondità super ior i a 3  
mm;tut tavia con questo metodo di indagine è possibile ottenere part ico lar i a  
r iso luzione spazia le super iore  (3-5μm di r iso luzione assia le contro i 0.3 mm degl i 
ult rasuoni e 20 μm contro 1mm per la r isoluzione t rasversale).  
L’OCT rappresenta una potente tecnica di diagnost ica per immagini po iché 
consente la visualizzazione in tempo reale, in situ,delle  microstrutture t issutali 
senza la necessità di ottenere  ed analizzare un campione t ramite biopsia e studio  
istopatologico  (dimostrandosi un metodo di indagine non invasivo).  
L’OCT può avere t re t ipi di applicazione clinica:  
 
 Essere una valida alternat iva alla biopsia esciss ionale,qualora si mostrasse 
t roppo rischiosa da eseguire  
 Come guida nella giusta localizzaz ione della parte di tess uto da est rarre 
nella biopsia  
 Come guida a procedure di int ervento chirurgico quali anastomosi vasco lar i 
e nervose,guida al posizionamento di stent  ed arteriectomie negli intervent i 
di cardio logia  
L’OCT è part ico larmente importante in o ftalmologia perché fornisce in tempo 
reale immagini di sezioni t rasversali della  ret ina o della camera anter iore 
dell’occhio.  
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Dal momento che produce un’immagine sotto  forma di sezione della morfo logia 
ret inica, fornisce informazioni diagnost iche essenz iali,complement ar i alla 
fotografia del fondo,all’angiografia(con fluoresceina o  verde indocianina) e 
all’autofluorescenza.Con questa tecnica è possibile visu alizzare ad esempio la 
fovea  e il disco ott ico  (figura 1),ma anche la morfo log ia archit et turale interna 
della ret ina,c ioè lo  st rato delle fibre nervose (RNFL),delle cellule ganglionar i o  
dei fotorecettori.  L’immagine OCT della camera  anter iore dell’occhio permet te 
la visualizzazione della cornea,dell’ ir ide del cr istallin o e delle st rutture 
dell’ango lo  ( figura 2).  
 
 
           
figura 1-Immagine OCT del segmento posteriore.Vengono mostrati la depressione foveale e disco 
ottico,in connessione con il nervo ottico. 
 
 
 
figura 2-Immagine OCT del segmento anteriore.Vengono evidenziati cornea,sclera,cristallino e 
iride.Dall’immagine si nota come le diverse strutture riflettano in maniera differente la luce 
incidente.  
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L’OCT si è dimostrata ut ile  per la diagnosi ed il fo llow-up di una var ietà di 
patologie macular i,come edema maculare, for i macular i,cor ioret inopat ia  della  
sierosa centra le,degenerazione coroideale e membrane epiret iniche.  
Inotre può anche essere ut ilizzata per o ttenere misure quant itat ive,ovvero  per 
effet tuare la morfometr ia della ret ina.E’ part ico larmente indicata per la diagnosi 
ed il fo llow-up di malat t ie come il glaucoma o l’edema maculare associato alla 
ret inopat ia diabet ica,perché fornisce una misurazione quant itat iva di para metr i 
come lo spessore dello  st rato delle fibre nervose ,ut ili per valutare la progressione 
della malat t ia o  ver ificare la r isposta ad una terapia curat ivaLa tecno logia OCT è 
oggi in cont inuo sviluppo con i seguent i obiet t ivi:  
 
 Aumentare sempre più la r iso luzione assiale,parametro importante per 
ottenere qualità dei det tagli a pro fond ità sempre maggior i  
 Aumentare la r iso luzione t rasversale per aume ntare la definizione 
dell’immagine B-scan(2D) ottenuta 
 Aumentare la velocità di acqu isiz ione de lle immagini e quindi delle 
scansioni assiali per seco ndo  al fine di r idurre al minimo artefat t i dovut i 
al movimento dell’occhio  
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1 CENNI DI ANATOMIA OCULARE  
 
 
 
Figura3-visione d’insieme della struttura dell’occhio in cui sono visibili camera anteriore e 
posteriore. 
 
1.1 Palpebra 
Formazione cutaneo- membranosa che r icopre l’occhio  e svo lge un importante 
lavoro di protezione, contr ibuendo alla dist r ibu zione del liquido lacr imale.  
1.2 Congiuntiva 
Membrana mucosa che r iveste la facc ia poster iore delle palpebre e la parte 
anter iore dell’occhio.  
1.3  Cornea 
La cornea è la lente esterna dell’occhio e,  quindi,  la pr ima lente che i raggi 
luminosi incontrano ne l loro percorso verso la ret ina dove  andranno a formare le 
immagini,che po i giungeranno al cervello  att raverso i l nervo ott ico .  
E’ necessar io che i ragg i luminosi giungano sulla ret ina a fuoco. La cornea è 
responsabile di circa l’80% della messa a fuoco, i l resto è completato dal 
cr istallino che è la lente interna dell’occhio.E’ cost ituita da cinque st rat i 
successivi: epitelio  corneale,  membrana di Bowmann, st roma, membrana di 
Descemet ,  endotelio .  
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figura4-Raffigurazione della cornea in un occhio normale 
 
1.4 Cristallino 
 
E’ la  lente naturale t rasparente e biconvessa dell’occhio , una st ruttura che, insieme 
alla cornea, consente di met tere a  fuoco i raggi luminos i sulla  ret ina.  Ha il 
compito specifico di var iare la  distanza focale del sistema ott ico,  cambiando la 
propria forma, per adat tarlo  alla distanza dell’ogget to da met tere a fuoco.  
 
 
 
 
Figura 5-Inserzione tra cristallino e muscolo ciliare. 
 
 
 
12 
1.5 Limbus  
Rappresenta una barr iera cellulare carat ter izzata da un epitelio  di 10 - 12 st rat i 
contenente melanocit i,  cellule di Langherans e vasi sanguigni.  L’importanza di 
questa st ruttura dipende dalla presenza di cellule stamina li dell’ep itelio  corneale,  
le quali per tutta la vit a proliferano e permet tono alle cellule dell’epit elio  di 
r innovarsi.  
 
 
 
Figura6-Raffigurazione del  limbus,ovvero dell’interfaccia tra cornea e sclera. 
 
1.6 Sclera  
E’ il cosiddet to “bianco dell’occhio”. Si t ratta di una membrana fibrosa opaca che 
cost ituisce i 5/6 della tunica e sterna del bulbo oculare. La sclera ha una funzione 
st rutturale e protett iva: mant iene la forma del l’occhio e nel contempo protegge le 
st rutture in esso contenute.Consente ino lt re l’inserzione della musco latura oculare 
estr inseca.  La sclera è formata da due st rat i: quello  più esterno, 
denominato  episclera,r icco di vasi sanguigni e tessuto connet t ivo. Lo  st rato più 
int erno è la sc lera,  propr iamente det ta,  composta da tessuto connet t ivo lasso .  
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figura 7-In figura è mostrato il fondo dell’occhio;vengono mostrate in particolare retina coroide e 
sclera,rispettivamente,dallo strato più superficiale a quello più in profondità. 
 
1.7 Angolo ibrido-corneale 
Spazio delimitato dallo  st roma corneale e dall’ ir ide poster iormente.  Lateralmente,   
presso l’ango lo vero e proprio,  è presente il sistema t rabeco lare .  Quest’ult imo ha 
un ruo lo fondamentale per il drenaggio dell’umor  acqueo.  
1.8 Iride 
E’ una st ruttura pigmentata ( colorata) dalla forma anulare,  convessa 
anter iormente,  che agisce quale diaframma musco lare per rego lare il diametro del 
suo foro centrale,  la pupilla e quind i il passaggio di luce.  
 
 
 
In figura 8 sono mostrate  pupilla e iride;di quest’ultimo ne vengono indicate le varie zone di cui è 
costiuito. 
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1.9 Corpo ciliato  
I l corpo, o processo ciliare,  è la zona media della tonaca vasco lare dell’occhio 
che, facendo seguito all’ ir ide,  si estende fino alla  coroide, da cui è separata da un 
so lco anulare che prende il nome di ora serrata.  La parte principale del corpo 
ciliare è cost ituita da un anello musco lare ( il musco lo ciliare) che si pro iet ta verso 
l’ interno dell’occhio,  ed è r ivest ito  da un epitelio  r ipiegato su se stesso a formare 
delle creste,  definit e processi ciliar i,  sulle  quali si inser iscono i legament i 
sospensor i (o  fibre zonular i) del cr istallino. La funzione pr inc ipale del corpo 
ciliare è di  produrre l’umor acqueo.  
1.10 Vitreo  
Cost ituisce i 4\5 del vo lume totale del bulbo oculare.E’  una st ruttura inco lore 
cost ituita prevalentemente da acqua (99% del totale).  È dist inguibile  una  parte 
esterna di consistenza gelat inosa,  che presenta fibre co llagene di t ipo II e un 
part ico lare t ipo di cellule fagocitar ie mononucleate,   dette ialocit i,  che producono 
l’acido ialuronico . La parte interna del corpo vit reo è quasi liquida e r icca di acido 
ialuronico.  
1.11 Coroide 
La coroide è uno st rato pigmentato e vascolar izzato,  prosecuzione poster iore del 
corpo ciliare,  abbraccia i 5 \6 della circonferenza dell’occhio co n uno spessore 
var iabile che giunge sino a 160 µm dietro la macula.  E’ separata 
dalla ret ina,  dall’ora serrata ed è a contat to  con la  sclera t ramite la sua lamina 
sopracor io idea. Viene ino lt re perforata poster iormente dal  nervo ott ico.  La sua 
funz ione è quella di rappresentare una sorta di filt ro  per le sostanze che dai 
capillar i fenestrat i della cor iocapillare giungono presso l’epit elio  pigmentato della 
ret ina.  
 
 
 
 
15 
1.12 Retina 
Sott ile st rato cellulare (spesso 100 µm, e circa 300 µm presso la fovea) co llocato  
posteriormente alla coroide e anter iormente al corpo vit reo, che ha come limite 
anter iore l’ora serrata e come limite poster iore il disco ott ico e il nervo ot t ico.  
Nella ret ina si dist inguono una zona per ifer ica e una zona centrale.  La zona 
centrale è approssimat ivamente circo lare e co llocata infer iormente al disco ott ico,  
è rappresentata dalla macula lutea e,  nel suo centro, dalla fovea e da lla foveo la,  
che non sono ir rorate . Tutto ciò che vi è all’esterno della macula lutea è la ret ina 
per ifer ica.  Malgrado la ret ina sia sott ile,  si dist inguono 10 st rat i sovrappost i che 
dal più superfic iale a l più pro fondo sono: l’epit elio  pigmentato (strato epiteliale 
pigmentato),  lo  st rato dei coni e de i bastoncelli,  la membrana limitante esterna, lo  
st rato nucleare esterno, lo  st rato plessiforme esterno, lo  st rato nucleare interno, lo  
st rato plessiforme interno, lo  s t rato delle cellule gangliar i, lo  st rato delle fibre 
nervose e la membrana limitante interna. In generale gli st rat i 2 -5 sono occupat i 
dai fotorecettori della  ret ina,  ovvero i coni e i bastoncelli.  
 
 
Figura 9 rappresenta la retina;essa comprende la macula,la parte più importante del fondo 
dell’occhio,nella quale vi è maggiore concentrazione di cellule sensoriali. 
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1.13 Apparato muscolare 
Formato dai due t ipi d i musco latura 
-  INTRINSECA :  
  musco lo ciliare;  
  musco lo sfintere della pupilla;  
  musco lo dilatatore della pup illa.  
-   ESTRINSECA:  
  4 musco li ret t i = super iore,  infer iore,  mediale e laterale;  
  2 musco li obliqui = grande e picco lo obliquo;  
  musco lo elevatore della palpebra super iore  
  musco lo orbico lare  
 
 
 
Figura 10-Visione schematica dell’apparato muscolare oculare 
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2 PRINCIPI DI FUNZIONAMENTO 
 
 
Per poter ottenere immagini ott iche di tessut i bio log ic i sotto forma di sezione o 
tomografiche,è pr ima necessar io misu rarne le st rutture interne.Nell’OCT il pr imo 
passo per ottenere tali immagini è misurare la distanza ass iale all’ interno del 
tessuto;quando un fascio di luce è diret to  all’ interno dell’occhio,si r iflet te a 
live llo  delle int er facce t ra i different i tessut i e diffonde in maniera diversa da 
tessut i che hanno proprietà ott iche different i.Le distanze e le dimensioni delle 
different i st rutture ocular i possono essere determinate misurando il tempo di 
r itardo dell’eco di luce che viene r iflessa o ret rodiffusa dalle  d ifferent i st rutture al 
var iare della distanza assiale.  
Si definisce con ΔT=
V
z
 la r iso luzione temporale associata allo  st rumento atto  a 
misurare il r itardo dell’eco luminoso ; Δz è la distanza che percorre l’eco,mentre v 
è la velocit à di propagazione dell’eco nel tessuto.Quindi per valor i t ipici di Δz di 
5 μm,con v par i a 3×10
8
 m/s si avranno r isoluzioni temporali di circa 15 
femtosecondi.  
L’unico modo per poter rilevare segnali tanto rapidi è avvalersi di st rument i  d i 
r ilevazione che sfrut tano il pr incip io dell’ int er ferometr ia.  
 
 
2.1 Luce:interferenza e coerenza 
 
La luce è un onda elet t romagnet ica.  Un raggio di luce è composto da campi 
elet t rici e magnet ici che oscillano nel tempo e nello  spazio ed è carat terizzato da 
un’ampiezza e da una lunghezza d’onda. A seconda del mezzo i n cui si propaga, la 
luce r iduce la propr ia velocità  di un fat tore det to indice di r ifrazione del mezzo  n:  
n
c
v   
 
Quando due raggi sono combinat i t ra loro i due campi elet t romag net ici 
int eragiscono e si ver ifica un fenomeno chiamato inter ferenza  ( fig.11).Affinchè si 
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ver ifichi un’inter ferenza è necessar io che le due onde r icombinate abbiano lo 
stesso per iodo di oscillazione,ovvero la stessa frequenza.  Se i raggi che si 
incontrano  hanno i campi in concordanza fase si par la di inter ferenza costrutt iva e 
il segnale r isult ante ha ampiezza par i alla somma delle  ampiezze delle due onde. 
Al contrar io,  si ha inter ferenza dist rut t iva quando il segnale si annulla a causa dei 
campi in opposizione di fase.  
 
 
 
 
 
 
 
                figura 11-rappresentazione di un’interferenza costruttiva e distruttiva 
 
 
Nei casi reali le onde sono sogget te a flut tuazioni at torno ad un certo valore medio 
,  cioè hanno una propr ia larghezza di banda Δf.   
La perturbazione elet t rica r isult ante ha un’ampiezza e una fase che r imangono 
costant i so lo per un certo interva llo  di tempo det to tempo di coerenza:  
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Δt=
f
1
 
 
Durante tale intervallo  la perturbazione si comporta  approssimat ivamente come 
una radiazione monocromat ica.   
Analogamente si definisce lunghezza di coerenza  (Δl )  il breve spazio in cui la 
radiazione può essere considerata perfet tamente sinuso idale:  
 
Δl=c∙  Δt  
 
 
Consider iamo per esempio due punt i P1 e P2 giacent i sulla semiret ta uscente da 
una sorgente S  (figura 12).  
 
 
figura 12-distanza tra due punti P1 e P2 giacenti sulla semiretta uscente dalla sorgente S. 
 
Se Δ l >> r 2,1  allora da P1 a P2 si presenta un s ingo lo t reno d’onda e la 
perturbazione in P1 è fortemente correlata  con quella in P2. In caso contrar io,  se 
Δ l << r 2,1  ,  le perturbazioni nei due punt i sono completamente scorrelate e sono 
present i mo lt i t reni d’onda. Se il raggio d i luce è coerente e quindi  ha una 
lunghezza di coerenza elevata,si osserveranno oscillazioni di int er ferenza per un 
ampio intervallo  fra le relat ive differenze di  lunghezza di t raiet toria.  Per  
applicazioni in ambito ott ico è necessar io misurare con precis ione la posizione d i 
una st ruttura in un tessuto;è quindi è r ichiesta luce a bassa coerenza o lunghezza 
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di coerenza breve .Nella prat ica OCT, questo viene implementato att raverso un 
diodo super luminescente.  
Si t ratta di un disposit ivo s imile ad un diodo laser, basato sull’azionamento 
elet t rico   di una giunzione p-n che, quando polar izzato,  diventa ott icamente at t ivo 
e genera emiss ione spontanea amplificata  in un ampio intervallo  di lunghezze 
d'onda .So litamente il semicondut tore impiegato per produrre tale disposit ivo è 
alluminio o arseniuro di gallio .All’ interno del mater iale vengono realizzate  due 
giunzioni p-n e n-p+ a different i drogaggio e indice di r ifrazione . Nel momento in 
cui viene fornita energia suffic iente ad un elet t rone,questo viene promosso al 
live llo  energet ico super iore;al cessare della st imo lazione, l’elet t rone r itorna allo  
stato fondamentale,  r ilasciando per intero l’energia fornita.  Tale energia è 
r ilasciata sot toforma di fotoni ad una specifica lunghezza d’onda ( fascio 
monocromat ico).I fotoni prodot t i r imba lzano t ra una giunzione e l’alt ra senza 
uscire dal disposit ivo,st imolando la produzione di alt r i fotoni alla stessa lunghezza 
d’onda  e ottenendo  l’amp lificazione del segnale or iginar io .  La produzione di luce 
può anche essere vista come la r icombinazione di  vet tori elet t rici posit ivi ( lacune) 
e negat ivi (elet t roni) .Ciascuna giunzione p-n è proget tata in modo tale che 
elet t roni e lacune present ino una molt itudine di stat i poss ibili (  bande di energia ) 
con energie different i.  Pertanto, la r icombinazione di elet t roni e lacune genera 
luce in una vasta gamma di frequenze ott iche ,  cioè la luce a banda larga.  
 
2.2 Interferometria a bassa coerenza 
 
L’inter ferometria a bassa coerenza è un metodo semplice che può m isurare le 
distanze t ra gli ogget t i con elevata precisione, misurando la luce r iflessa da quest i 
e confrontando la con un fascio luminoso che viaggia su un percorso di r ifer i mento.  
Un int er ferometro ott ico funziona facendo  sovrapporre o inter fer ire le onde 
elet t romagnet iche che compongono due raggi luminosi.  F igura 13 mostra lo  
schema di funzionamento di  un inter ferometro semplice di t ipo Michelson.  
Un’onda luminosa inc ide su  uno specchio semir iflet tente o  beamsplit ter,  che 
separa in due part i il fascio emesso:una parte funge da r ifer imento,l’ alt ra da raggio  
di misurazione o raggio di segnale.I raggi percorrono determinate distanze nei due 
bracci dell’ int er ferometro ,  chiamate percorsi ott ici.I l raggio di misurazione è 
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r iflesso o diffuso dal tessuto ed è rappresentato dal segnale E sig ,mentre quello 
r iflesso dallo  specchio di r ifer imento è rappresentato dal segnale E ref . I  due raggi 
si combinano,generando un’int er ferenza in corr ispondenza dello  specchio 
semir iflet tente.  In uscit a dall’ int er ferometro si avrà quindi il segnale  
E out =E sig +E r e f  
 
L’intensità dell’emissione luminosa verrà r ilevata da un fotorivelatore. 
 
 
figura 13-schema base di un interferometro di tipo Michelson 
 
L’equazione 1 fornisce l’ int ensità di emissione in  funzione di  E sig ,  E ref  e della 
differenza t ra le t raiet torie di segnale e  di r ifer imento  ΔL:  
 
I out  (t)≈(1/4)| E ref |
2
+(1/4) |  E s i g|
2
+(1/2) E ref E sig cos[2( 
2
) ΔL],dove 
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l’ult imo termine è quello di int er ferenza.  
Da questa equazione si vede che se ΔL≈0 si genera un’inter ferenza totalmente 
dist rutt iva o costrutt iva delle onde di segnale e del r ifer imento  all’osc illare dello  
specchio di r ifer imento;si ha infat t i  E sig ≈ E ref  e  I out ≈E
2 .  
Quindi,per una specifica posizione dello  specchio di r ifer imento sarà possibile 
r ilevare  un segnale di int er ferenza, generato  ad una profondità corr ispondente.  
Facendo var iare la posizione dello  specchio di r ifer imento all’interno di un range 
predefinito ,corrispondente all’estensione della regione da indagare,s arà quindi 
possibile r ilevare le inter ferenze ott iche provenient i dai var i tessut i a different i 
profondità.  La relazione t ra  la var iazione di lunghezza dei due percorsi ott ici e la 
lunghezza di coerenza Δz  è mostrata in figura 14. 
 
 
figura 14-rappresentazione di  luce ad elevata coerenza (a sinistra) ed una a bassa coerenza (a 
destra).Si nota come il segnale a bassa coerenza sia costituito da un insieme di lunghezze d’onda e 
non da una sola,come nel caso del segnale sinusoidale(luce ad elevata coerenza). 
 
 
Come accennato in precedenza,affinché tale metodo di r ilevazione degli echi ott ici 
r isult i efficace,è necessar io che la sorgente emetta luce a bassa coerenza.  In questa 
maniera si r ileverà un’int erferenza so ltanto quando la differenza di r itardo 
temporale t ra l’eco ret rodiffuso dal tessuto e quello del r ifer imento sarà minore 
del tempo di coerenza della sorgente di luce.  Quindi l’errore int rodotto dalla 
misurazione della distanza sarà par i a lla lu nghezza di coerenza.  
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2.3 Sensibilità 
 
Per la produzione di immagini delle st ru tture ocular i,è r ichiesta un’alta sensibilità ,  
poiché la ret ina è prat icamente t rasparente e l’int ensit à degli echi luminosi 
prodott i dai tessut i è molto bassa.  Per i tessut i o tt icamente più r iflet tent i, la 
sensibilit à determina la pro fondità esplorabile in un tessuto,poiché la luce 
inc idente è at tenuata dall’assorbimento e dalla dispersione nei tessut i.  
Come accennato in precedenza,grazie all’ inter ferometr ia è poss ibile raccogliere 
dat i relat ivi anche a segnali ret rodiffusi molto debo li .  Questo lo  si può r icavare 
dall’equazione 1,dove l’intervallo  di int er ferenza del segnale è proporzionale a  
E sig E ref .Questo è il prodotto del campo del segnale associato al 
tessuto,molt iplicato per quello del r ifer imento.  
I l segnale der ivante dal tessuto E sig può essere debo le,ma viene molt iplicato per il  
campo elet trico forte E ref ,aumentando così la grandezza del termine di 
int er ferenza oscillatoria che viene misurato dal r ilevatore.  
La specifica sulla sens ibilità è rappresentata dal rapporto segnale -rumore (SNR).In 
generale l’SNR  per un segnale r ilevato,è dato da:  
 
SNR=10log(ηP/2hνNEB),dove 
 
η è l’efficienza quant ica del r ivelator e ,2hν è l’energia fotonica ,P è la potenza del 
segnale r ilevato e NEB è l’ampiezza di banda equiva lente  del rumore del sistema 
di r ilevamento . 
La sens ibilità di un OCT è diret tamente proporzionale alla potenza ed 
inversamente proporzionale al l’ampiezza di banda del rumore .Acquis ire immagini 
più rapidamente o con r iso luzione maggio re r ichiederà una maggiore  ampiezza di 
banda.  Si ver ifica perciò una relazione inversa t ra le prestazioni ed il rapporto 
segnale rumore,per la quale è necessar io t rovare un giusto t rade -off.  
Tipici valor i dell’SNR di OCT at tuali sono 95 dB;significa che il sistema è 
sensibile ad un segnale con intensità r iflessa o ret rodiffusa fino a 95 dB più 
picco le del segnale inc idente.  
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2.4 Risoluzione spaziale 
 
Per quanto riguarda la r iso luzione possiamo dist inguere quella assiale e quella 
t rasversale.   
Le pr ima rappresenta la prec isione con cui può essere misurata una distanza, ed è 
inversamente proporzionale all'ampiezza di banda della lunghezza d 'onda  della 
fonte luminosa (Δλ),  come dimostra la seguente formula che definisce la 
r iso luzione assia le:  
Δz=(

2ln2
)( 



2
)  
 
Di conseguenza la r iso luzione assia le è st rettamente co llegata alla lunghezza di 
coerenza della fonte luminosa che, come si  è già visto,  è in relazione di 
proporzionalità inversa con l'ampiezza di banda.  
Tipicamente per l'OCT si ut ilizzano onde luminose con l unghezza d 'onda di 840-
880 nm (prossime all' infrarosso) e un'ampiezza di ba nda della  lunghezza d 'onda di 
40 nm. Tenendo conto di un mezzo di propagazione diverso dall 'ar ia ne consegue 
una r iso luzione assiale par i c irca a 5 μm.  
E’ ino lt re necessar io specificare che es istono due t ipo logie di r iso luz ione ass iale:  
ott ica e digit ale.  La pr ima è ottenuta valutando le prestazioni del sistema ot t ico di 
lent i ut ilizzato per produrre l’immagine,mentre la seconda è ottenuta att raverso 
r icostruzione digit ale basata su diverse scansioni laser effet tuate sul tessuto in 
esame e po i sovrapposte,mediando i r isult at i ottenut i .   
Approssimat ivamente si può dire che la r iso luzione digit ale è numericamente metà 
di quella ott ica.  
La r iso luzione t rasversa le, invece, der iva dai pr inc ipi della microscopia ott ica 
convenziona le e corr isponde all’ampiezza dello  spot luminoso (Δx ) r isult ante 
dalla focalizzazione del raggio esplorante:  
 
Δx=(

4
)(
d
f
),  dove 
con f /d   è indicato il rapporto t ra la lunghezza focale della lente e con d  il 
d iametro del raggio ott ico incidente.   
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Quindi la larghezza dello  spot può essere rego lata facendo var iare opportunamente 
il diametro del raggio e la lunghezza focale,  come mostra figura 15.  
 
 
 
figura 15-Risoluzione di immagine nella OCT.La risoluzione trasversale Δx è determinata dal 
diametro t rasversa le dello  spot  luminoso.La r iso luzione assiale o  longitudina le Δz 
è data dalla lunghezza di coerenza della sorgente luminosa.  
 
 
 
Esiste ino lt re un parametro confocale b ,che determina la pro fondità di campo:  
 
b=


2
)( 2x
 
 
Minore è l’ampiezza del lo  spot  luminoso  (maggiore r iso luzione t rasversale) ,  più 
r idotta ne r isult a la profondità de l fuoco.  
Generalmente nelle applicazioni OCT è prefer ibile avere una grande profondità di 
campo (maggiore della lunghezza di coerenza) a discapito del grado di 
foca lizzazione, garantendo comunque un’elevata r iso luzione assiale.   
In campo oftalmico, ad esempio per la ret ina,  valor i t ipic i del diametro dello  spot 
sono attorno a 15-20 μm.  
 
 
26 
2.5 Densità dei pixel e tempo di acquisizione 
dell’immagine 
 
Da notare che la r iso luzione spaziale di uno st rumento OCT è differente dalla  
grandezza e dalla densità dei pixe l che cost ituiscono l’immagine  prodotta.  
L’immagine deve avere una sufficiente densità di pixe l al fine di r iuscire a 
visualizzare picco le carat ter ist iche con una data riso luzione.  
Figura 16 mostra una descr izione schematica della densit à e della grandezza dei 
pixel nelle direzioni assiale e t rasversale.  
I l numero di pixe l nella direzione t rasversale è dato dal numero di scans ioni assia li 
eseguite;dat i Nx  p ixe l t rasversali ed una lunghezza di scansione Lx ogni p ixel avrà 
una larghezza Lx/Nx.Per sfrut tare appieno  la r iso luzione dello  st rumento occorre 
che tale dimensione s ia infer iore alla r iso luzione t rasversale.  
La misura in pro fondità di un pixe l è invece legata alla velocità di acquis izione  
dell’immagine ad opera del s istema di conversione analogico /digitale;dat i Nz p ixel 
assiali ed una profondità ass iale Lz ogni pixe l avrà una pro fondità par i a Lz/Nz.  
Avere un tempo di acquis izione rapido è importante per le applicazioni cliniche, in 
quanto riduce la possibilit à di acquis ire immagini r icche di artefat t i da movimento 
dell’occhio e di r idurre il tempo di esaminazione per il paziente.  
I l tempo di acquis izione è st rettamente legato alla sensibilità della 
misurazione;aumentando la rapid ità di acquisizione di un’immagine si prov oca una 
forte diminuzione dell’SNR,a causa dell’aumento dell’ampiezza di banda di 
r ivelazione del rumore ( indicata con NEB  nell’equazione 1).  
La performance potrebbe essere migliorata aumentando la potenza del segnale 
r ilevato P;tuttavia esistono norme che fissano dei limit i di potenza ed esposizione 
del paziente a luce laser.  E’ quindi necessar io t rovare un gius to  compromesso tra 
la qualità de ll’immagine ot tenuta e l’int ensità luminosa inc idente sicura per il 
paziente.  
I l tempo di acquis izione aumenta anche all’aumentare del numero dei pixe l 
t rasversali.  Se uno st rumento OCT effet tua misure di pro fondit à con Nx  scansioni 
assiali ad una frequenza R ,avremo un tempo di acquis izione T=
R
Nx
.  
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figura 16-Risoluzione di immagine e densità dei pixel.Il numero e la misura dei pixel in direzione 
trasversale sono determinati dal numero di scansioni assiali.Il numero dei pixel in direzione assiale 
è determinato dalla velocità di acquisizione dei dati al computer 
 
I disposit ivi OCT commercializzat i oggi posseggono una frequenza di decine di 
miglia ia di scansioni assiali per secondo ,consentendo l’acquis izione d i immagini 
ad elevata densità di pixe l in un tempo brevissimo.  Se ad esempio si vuo le 
r icostruire un’immagine di 1024  p ixel t rasversali, sarà necessar io un tempo T di 
alcune decine di millisecondi .  
 
2.6 Modalità di produzione dell’immagine 
 
Come nell 'ecografia,  con l'OCT si possono ottenere t re diversi t ipi di immagini 
definite A-scan, B-scan, e C-scan.I t racciat i A-scan, o  monodimens ionali,  
analizzano la r i flet t ività delle st rutture e la loro profondit à lungo un singo lo 
raggio luminoso. 
In OCT sono ut ilizzate molto di rado, soprattut to per misurare con precis ione la 
lunghezza dell 'occhio.  
I  tracciat i B-scan, o  bidimensionali,  vengono ottenut i affiancando circa 1600 
scansioni A-scan, eseguite lungo una l inea di circa 6 mm di lunghezza in senso 
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t rasversale.Sono le rappresentazioni più frequentemente ut ilizzate in 
oculist ica;sono ino lt re immagini molto simili alle sezioni isto logiche ( i preparat i 
ut ilizzat i per gli esami microsco pici t radizionali) dei tessut i.Consentono di 
valutare la st ruttura interna dei tessu t i,  e di eseguire misure degli spessor i.  
I  tracciat i C-scan, o  tridimensionali,  vengono ottenut i affiancando 265 scansioni  
B-scan or izzonali.  
Consentono di apprezzare r igonfiament i ret inici,  i loro rapport i con la topografia 
ret inica,  ed eventuali deformazioni della superfic ie ret inica.  
Indipendentemente da qua le metodo di campionamento venga ut ilizzato,il r isultato 
dell’insieme dei dat i racco lt i è essenzialmente un array o un campo scalare di 
valor i di r iflet tanza.  Per questo i valor i ottenut i in uscita t ramite scansione sono 
digit alizzat i.  
I  processi d i elaborazione e visualizzazione sono analoghi ad alt re tecniche di 
imaging medico come TC ed RMN. 
 
2.6.1 Singola A-scan 
 
Nel caso di una singo la A-scan la visualizzazione è banale: i dat i per ogni punto 
possono essere rappresentat i in un grafico tempo-ampiezza ( fig.17).  
Finchè l’ informazione è so lo  lungo una sola direzione,nessuna informazione può 
essere perduta  e  i modelli o  i cambiament i signif icat i possono essere facilmente 
individuat i.   
 
 
 
figura 17-rappresentazione in A-mode dell’intensità del segnale retro diffuso in funzione della 
distanza 
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2.6.2 B-scan 
 
Per più A-scan affiancate,ancora non r isulta difficile visualizzare il data set .  
Come sugger isce il nome,t rattando la pro fondità e la posizione della scansione 
lungo le coordinate x e y in un’immagine e visualizzando  la r iflet tanza acquis ita  
dai tessut i in una scala di gr ig i , si r iesce già ad avere una visualizzazione più 
intuit iva, in cui ogni co lonna  rappresenta una singo la A-scan.  
Spesso per permet tere un migliore contrasto t ra valor i different i e quindi,  rendere 
più chiaramente vis ibili le differenze,si alternano alla rappresentazione in chiaro -
scuro mappe a co lor i.  
Un esempio di B-scan è rappresentata in figura 18.  
 
 
figura 18-immagine OCT B-scan del corpo ciliato 
 
 
2.6.3 C-scan o 3D -OCT 
 
Nel 3D-OCT, la visualizzazione è molto più complessa. E’ possibile rappresentare  i 
dat i acquis it i come un insieme di voxe l colorat i in funzione de i valor i  ret rodiffusi 
acquis it i,  affiancando più B-scan l’una  all’alt ra in uno spazio t ridimensionale.  
Questo processo spesso porta ad ottenere immagini poco chiare;per la 
r icostruzione sono quindi ut ilizza te tecniche impiegate in alt re metodologie  di 
imaging.  
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Un metodo possibile è semplicemente visualizzare sezioni lungo un  asse e 
permettere all’operatore di scegliere la profond ità al la quale le si vogliono 
combinare ,o  permet tere all’operatore di scegliere un alt ro piano di sezione  
( fig.19).  
Un’alternat iva è mostrare una sezione di immagine per tutt i e t re i piani che 
passano per un dato punto,e visualizzar li per ottenere l’ immagine di una sezione 
3D del campione.  Oppure ut ilizzare una qualche a lt ra tecnica di modellazione dei 
dat i t ridimens ionali,come considerar li un’isosuperficie di pro fondità rego labile 
( figura 20).   
 
 
 
 
 
                     
 
figura 19-cross section 3D OCT                                  figura 20-isosuperficie di profondità regolabile                     
 
 
 
 
 
 
 
 
31 
3 LA NUOVA TECNOLOGIA 
FREQUENCY-DOMAIN 
 
In questa sezione viene descr it to  il percorso  effet tuato per passare dalla tecno logia 
OCT di analis i dell’ inter ferenza nel dominio dei tempi a quella nel dominio di 
Four ier,  descr ivendo i vantaggi portat i dalla nuova tecno logia sulle immagini 
prodotte. 
Come det to in precedenza, il modo con cui si r iesce a r ilevare l’ intensit à degli echi 
luminosi ret rodiffusi è ut ilizzare  un inter ferometro.  A part ire da una sorgente 
luminosa a banda larga viene prodotto un raggio,  che viene separato in due da uno 
specchio semir iflet tente  .Una parte si dir ige verso il tessuto, mentre l’alt ra va verso 
uno specchio di r ifer imento.  I tessut i dal campione esaminato producono echi 
luminosi ret rodiffusi che si combinano con il fascio luminoso di r ifer imento 
r iflesso dallo  specchio di r ifer imento.  
L’intensità del segnale in uscit a viene r ilevata da un fotorivelatore.Questo è il 
t ipico funzionamento di un TD OCT (Time Domain OCT). 
 
3.1 Time Domain Oct 
 
In un TD OCT (figura 21) lo  specchio di r ifer imento oscilla t ra un minimo e un 
massimo per permet tere di acquisire tutt i gli echi alle va r ie profondità del 
tessuto;infat t i come det to in precedenza si ver ifica un’inter ferenza so lo se la 
distanza da cu i proviene l’eco ret rodiffuso è la stessa alla quale si t rova lo  
specchio di r ifer imento rispet to  al BS( beamsplit ter).  
Definendo con lc la lunghezza di coerenza della sorgente, con xdepth  la massima 
escursione dello  specchio di r ifer imento e con T il tempo totale di scansione per 
ottenere una B-scan,si può  definire con (lc/xdepth)T  la durata dell’acquis izione 
di un segnale di inter ferenza. Nono stante il fotorivelatore collezioni i fotoni 
ret rodiffusi dall’ int er faccia di interesse per l’intera durata dell’acquis izione,T, lo 
schema di r ilevazione è selet t ivamente at tivo so lamente per quei fotoni che 
appartengono all’ int er ferenza che sta r ilevando. Si ha quindi un’inevit abile perdita 
di informazione e diminuzione del rapporto segna le -rumore.  
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Numericamente è possibile determinare la  sensibilità di un TD OCT calco lando il 
numero dei fotoni del segnale ut ile e comparando lo con quelli provenient i al di 
fuor i del piano focale.  
 
  
                                                    
  
figura 21-schema di funzionamento di un TD OCT.Il fascio di luce sorgente viene diviso in due 
componenti,di cui una va verso lo specchio di riferimento ed una verso il tessuto.Il fascio 
ricombinato è rilevato da un fotorivelatore(detector). 
 
 
 
I l numero totale dei fotoni del segnale ut ile sono dat i da  
 
Signal TDOCT =


hx
lcT
efPsig
depth
Pr2 ,dove 
Pref e Psig sono la potenza del segnale di r ifer imento e del tessuto in esame,ε  è 
l’efficienza quant ica e hν è l’energ ia fotonica.  
I l segnale rumore è dato dalla radice quadrata dei fotoni totali r ilevat i dallo  
st rumento: 
 
Noise TDOCT =


hx
lcT
ef
depth
Pr  
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Come det to in precedenza la specifica sulla sensibilit à è r appresentata dall’SRN 
dato da:  
 
SNR TDOCT = ))(4log(10)log(10
2 dB
hx
lcT
Psig
Noise
Signal
depthTDOCT
TDOCT


  
 
 
3.2 Fourier Domain Oct 
 
Un sistema in grado di fare un pieno uso dei fo toni relat ivi al segna le ut ile durante 
l’ intero tempo di acquisiz ione, è il Four ier  Domain OCT (FD OCT). 
Un t ipico sistema Spectral (SD OCT) è molto simile ad un TD OCT.I l movimento 
dello  specchio di r ifer imento è eliminato ed il fotorivelatore viene sost ituito  con 
uno spet t rometro,che regist ra le var iazioni spet t rali del segnale r ilevato.  
La t rasformata di Four ier,  applicata ne lla forma inversa allo  spet t ro acquisito ,  
permet te di ottenere un pro filo  di scansione lineare molto simile ad un TD OCT.  
In questo caso il numero totale dei fotoni del segnale ut ile è dato  da  
 
Signal SD SDOCT =


h
TefPsig Pr2  
Mentre il numero dei fotoni rumorosi è sempre dato dalla radice quadrata dei 
fotoni totali del segnale ret rodiffuso:  
 
Noise SDOCT =


h
efTPr  
 
Di conseguenza s i ott iene un SNR di:  
 
SNR SDOCT = ))(4log(10)log(10
2 dB
h
PsigT
Noise
Signal
SDOCT
SDOCT


  
 
La pro fondit à di scansione depthX ,s i t raduce per  un SDOCT,nel range delle 
oscillazioni spet t rali, in frequenza,che lo  spet trometro è in grado di r ilevare.  Per 
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uno spet t rometro con N pixe l, la maggiore  oscillazione per iodica spet t rale che è in 
grado di r ilevare è par i a N/2.Oltre questo valore, le oscillazioni portano in 
saturazione lo  st rumento e generano aliasing.Usando questo criter io  si può vedere 
che:  
 
lc
N
k
N
x
N
xk depthdepth )
2
(
2
2)
2
(2 



 ,con lc=
k

 
 
Ora è possibile stabilire un confronto t r a un SD OCT ed un TD OCT.  Dato un 
sistema Spectral a N pixel con una pro fondità di scansione 
lc
N
xdepth )
2
( ,un’acquis izione t ramite TD OCT della stessa durata temporale avrà un 
SNR par i a:  
 
SNR TDOCT = )
2
log(10))
2
(4log(10
N
SNR
h
T
N
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Da tale equazione si vede chiaramente che un sistema SD OCT è intr insecamente 
più sensibile di un TD OCT di un fat tore N/2.Questo miglioramento è dovuto al 
fat to  che un SD OCT è capace di co llezionare segnali del campione provenient i da 
tut te le profondità,per l’intera durata del tempo di acquis izione.  
I vantaggi pr incipali int rodott i dall’ut ilizzo di questa nuova tecno logia sono stat i  
 
 Un aumento della frequenza di scansioni assia li  
 Un aumento della sens ibilità di r ilevazione  
 La r iduzione dei tempi di acquis izione delle immagini  
 La r iduzione di artefat t i da movimento ottico a circa 1/30 r ispet to  ad un TD  
 r ipetere più vo lte la stessa scansione, per eseguire  la sommatoria de i valor i 
misurat i in ogni punto esaminato,  ed ottenere delle immagini  con 
miglioramento del rapporto segnale rumore  
 eseguire molte scansioni B-scan affiancate per ottenere una r icostruzione 
t ridimensionale dei tessut i (C-scan) ed esaminar li anche per st rat i (scansioni 
en-face) dalla superfic ie verso la pro fondità  
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In figura 22 è mostrata la differenza nell’ interpretazione diagnost ica di 
un’immagine relat iva allo  stesso paziente prodotta con un TD OCT (A) e con un 
SD OCT(B).In entrambe le immagini è visibile un accumulo di liquido 
intraret inico,che nel TD si miscela al rumore di fondo,mentre nell’SD OCT è 
chiaramente dist inguibile  t ra i var i st rat i.  Le frecce bianche indicano le aree di 
liquido, e gli aster ischi ner i ind icano la membrana neovasco lare coroideale.  
Spesso la r iso luzione assiale r isulta il parametro più ut ilizzato in fase di 
commercia lizzazione per es ibire le prestazioni di un OCT. L’evo luzione ha 
portato ad un cont inuo aumento della larghezza di banda della sorgente,ovvero 
di una minore lunghezza di coerenza,che significa migliore r iso luzione assia le.  
In un sistema TD OCT,aumentare la larghezza di banda della sorgente,significa 
r idurre l’SNR, in quanto viene incrementata anche l’ampiezza della banda 
relat iva al rumore. Per mantenere lo  stesso SNR sarebbe necessar io diminuire la 
frequenza delle scansioni assiali o  il range di pro fondit à di scans ione 
(peggiorat ivo dal punto di vista tecno logico),o incrementare l’intensità 
dell’illuminazione sul campione(una maggiore potenza del fascio incidente 
significa esporre il paziente a r ischio maggiore).Per quest i mot ivi,un recen te 
aumento,att raverso la tecno logia Four ier Domain,della frequenza degli A -scan/s 
e l’aver ot tenuto più ampi range di scansione di pro fondità,ha reso superat i gli 
OCT Time Domain.  
 
figura 22-immagine OCT ottenuta con tecnologia Time Domain (in alto) e Spectral Domain (in 
basso) 
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3.3 Spectral Oct e Swept Source Oct 
Ci sono due modi different i per implementare un FD OCT:Spectral Domain OCT 
oppure Swept  Source OCT.  
Un SD OCT (fig.23) è molto simile ad un  TD OCT se non alt ro per l’immobilità 
dello specchio di r ifer imento e della presenza di uno spet t rometro a bassa perdit a 
al posto del fotorivelatore .Lo spet trometro al suo interno è cost ituito  da una 
schiera lineare di element i sensibili alla luce (CCD o CMOS);non appena quest i 
vengono invest it i dal fascio r icombinato,sono in grado di r ilevare le var ie 
int er ferenze sul segna le luminoso incidente  in base alla  loro lunghezza d’onda λ. I l 
segnale in ingresso allo  spet t rometro è di t ipo analogico ;  all’uscit à del l’array il 
segnale è gia stato campionato (e quindi convert ito  in digitale). I  dat i spet t rali sono 
messi in scala r ispet to  al dominio dei numeri d’onda  e r icampionat i pr ima 
dell’esecuzione della t rasformata di Four ier ,esegu ita dal so ftware,che permet te di 
ottenere una rappresentazione in A-mode dell’intensità degli echi ret rodiffusi.   
Un’elevata riso luzione spaziale,parametro altamente desiderabile, implica l’uso di 
una sorgente ad ampia larghezza di banda  (o picco la lunghezza di 
coerenza).Questo implica che ,per ottenere un ’elevato dettaglio ,sarà r ichiesto un 
elevato numero di pixel,N,dell’array lineare.Nella prat ica ciò si ott iene r iducendo  
la dimens ione dei pixe l ed aumentando il loro numero; di conseguenza si ot t iene 
un incremento della mass ima oscillazione r ilevabile  dallo  spet t rometro ,che 
significa un più ampio  intervallo  di scansione.  
 
                          
figura 23-schema di un OCT Spectral.Si nota l’immobilizzazione dello specchio di riferimento e la 
presenza di uno spettrometro a bassa perdità per discriminare le varie interferenze in funzione della 
lunghezza d’onda. 
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In un SS OCT(fig.24) l’informazione in frequenza non è est ratta come in un SD 
OCT usando uno spet t rometro.Si dispone invece di una sorgente in grado di 
emettere un fascio laser ad una specifica lunghezza d’ onda.  L’uscita della sorgente 
è una funzione S[k(t )] ed è mantenuta lineare.  Essa può essere scr it ta come  
  
k(t ))= tkK 0 ,  
dove δk=Δk/Δt .  Δk rappresenta l’ampiezza della banda ott ica entro cui può var iare 
il segnale sorgente,mentre Δt  è il tempo totale impiegato per fare assumere alla 
sorgente tutt i i valor i  di lunghezza d’onda  nell’ intervallo .  Idealmente un sistema 
SS OCT r ichiederebbe M numeri d’onda equispaziat i all’ interno dell’ int ervallo  di 
definizione,del t ipo M×δk=Δk.In questo contesto, il range di scansione è dato da  
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I l segnale di int er ferenza può essere r ilevato da un singo lo detettore o da un a 
coppia di detet tori bilanciat i per compensare l’int ens ità delle flut tuazioni di 
segnale.Non appena viene acquis ita un’int er ferenza, corr ispondente ad una 
spec ifica lunghezza d’onda ,può essere t rasformata secondo Four ier ed ottenere il 
profilo  in A-mode corrispondente.  
Uno di vantaggi r ispet to ad un SD OCT sta nella possibilità di impiegare intervalli 
di lunghezza d’onda di 1000 -1300 nm; ciò  permet te la visualizzaz ione ad alta 
r iso luzione di st rutture molto in pro fondit à come la coroide  e la sc lera,alt r iment i 
poco visibili t ramite uno Spectral.  Ino lt re la linea di scansione OCT r isulta 
invis ibile per il paziente  ,consentendogli di non dirottare l’at tenzione dalla mira di 
fissazione interna dello  st rumento ,  riducendo la durata dell’esame .  
Con un SS OCT è ino lt re possibile raggiungere velocità di scansione molto più 
elevate (dell’ordine di 80 ˙000-100 ˙000 A-scan/s).Grazie a questa specifica si 
r iesce ad acquis ire una B-scan in 0.01 s, invece dei 0.02 s necessar i ad uno 
Spectral;ma la grossa differenza sta nell’acquisiz ione di immagini 3D,dove allo  
SS-OCT sono suffic ient i 0.9 s contro gli 1 .9 s d i uno Spectral Domain.  
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figura 24-rappresentazione schematica di uno Swept Source OCT.Si nota la presenza di una 
sorgente laser ad emissione di lunghezza d’onda variabile. 
 
 
Figura 25 mostra la differenza t ra le immagini di fovea e disco ott ico ottenute  
att raverso la tecno logia Spectral Domain (a sinist ra) e quella Swept  Source  (a 
destra).Si nota come l’immagine prodotta dallo  SS -OCT permetta una più chiara 
vis ione di sclera e coroide,quasi invis ibili  con lo  Spectral.Ino lt re,nonostante 
l’ immagine SS-OCT sia stata ottenuta con un minor numero di immagini 
mediate, l’int era st ruttura ret inica r isulta appar ire molto più nit ida r ispet to  a quella 
ottenuta con lo  Spectral.  
 
 
                     
figura 25-confronto tra le immagini di fovea e disco ottico ottenute con la tecnologia SS-OCT (a 
destra) e SD-OCT (a sinistra). 
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3.4 Inconvenienti della tecnologia e loro risoluzione 
 
3.4.1 Dispersione 
 
La dispersione  è un fenomeno che degrada la qualità di u n’immagine OCT e 
diventa elevata nel caso di impiego di sorgent i a banda larga.I l fenomeno cons iste 
nella scomposizione di un’onda e let t romagnet ica in un fascio di onde 
monocromat iche,nel momento in cui questa att raversa un corpo,avente uno 
spec ifico indice di r ifraz ione.La velocità con cui si propaga l’onda  d ipende dalla  
lunghezza d’onda λ .  Siccome ciascuna onda monocromat ica possiede una λ  
d ifferente,tenderà a viaggiare nel tessuto ad una velocità differente.  L’effet to  netto 
è l’allargamento dell’ impulso sorgente,con conseguente distorsione del segnale 
e,talvo lta, l’ imposs ibilità di r ileva re un segnale di inter ferenza.  Quest i fat tori nel 
loro insieme producono una r iduzione della r iso luzione assia le.  
Solit amente la dispersione sulla profondit à assiale è t rascurabile ed è 
pr incipalmente causata da uno sbilanciamento ott ico nei due bracci 
del l’inter ferometro.  Nel caso di immagini ret iniche, la maggior parte della 
dispersione nasce dal vit reo,che cost ituisce gran parte della lunghezza 
dell’occhio. I l metodo correntemente usato  per eliminare tale effet to è la 
compensazione di dispersione.  Tale metodo si serve di specchi chirpat i, r icopert i da 
mater iale die let t rico ;vengono progettat i  in  modo che a diverse lunghezze d’onda   
generate per dispersione nel mater iale  corr ispondano different i lunghezze di 
penetrazione e di conseguenza diversi r itardi di gru ppo.Si possono quindi generare 
st rat i di copertura avent i r itard i di gruppo tali da compensare quelli prodott i dal 
mezzo att raversato.  Olt re al metodo hardware,  esiste anche una correzione della 
dispersione t ramite so ftware .  
Un esempio di immagini senza co rrezione di dispersione (A) e con correzione 
t ramit e specchio (B) o software (C) sono presentate in figura 26 .  
 
 
 
40 
 
                            
figura 26-rappresentazione di un’immagine OCT Spectral ottenuta senza correzione (A),e con 
correzione hardware (B) e software (C). 
 
 
3.4.2 SNR Drop-Off 
 
L’SNR Drop-Off  è un fenomeno causato dal non perfet to  mantenimento della  
monocromat icità dell’onda durante l’acquis izione del segnale.  Nello  SS OCT, la 
larghezza di linea corrispondente ad ogni numero d’onda è così pi cco la che questo 
fat tore può essere t rascurato. L’SNR  Drop-Off  nello  SS OCT è pr incipalmente 
causato dalla non linear ità del segnale in uscit a dalla sorgente .  Solit amente le non 
linear ità non sono cospicue,così la caduta dell’SNR  non è prominente e può essere 
ignorata.  
Nell’SD OCT l’SNR non è lo  stesso durante l’in t ero range di scansione;esso 
aumenta all’aumentare della differenza di lunghezza t ra il bracc io di r ifer imento e 
del campione.  L’SNR Drop-Off può essere descr it to  come la convo luzione t ra una  
funz ione rect ,  rappresentante la larghezza finita dei pixel  del CCD e del segnale di 
int er ferenza nel dominio della frequenza.  Nei sistemi SD OCT tale effet to  può 
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arr ivare fino a 20 dB sul valore medio dell’SNR.  Tutto ciò  può essere migliorato  
diminuendo la dimens ione dei pixel della camera CCD o muovendo la regione 
int eressata del campione vic ino al punto di equid istanza.  
 
3.4.3 Segnale simmetrico 
 
Finchè lo  spet t ro del segnale acqu isito  è una funzione reale, la sua t rasformata di 
Four ier è simmetr ica r ispet t o al punto di equidistanza.  Questo porta a ridurre il 
contenuto informat ivo acquis ibile sull’ int era scansione di dat i.  Per ovviare a ciò è 
necessar io costruire un segnale complesso,e quindi r icavare informazioni sulla 
fase del segnale.  Un approccio è il metodo f ive-frame ,  nel quale il segnale 
complesso è r icostruito  prendendo cinque misurazioni consecut ive de llo  spet tro 
con increment i di fase di π/2.  
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4 INTERPRETAZIONE DELLA 
TOMOGRAFIA A COERENZA OTTICA 
 
4.1 Proprietà ottiche del tessuto 
 
La luce incidente su l tessuto,  un mezzo ott icamente r ifrangente e torbido, è 
t rasmessa,assorbit a o  diffusa.  
La luce t rasmessa r imane inalterata ed è libera di interagire con gli st rat i t issutali 
più pro fond i.  
La luce assorbit a viene essenzia lmente r imossa dal fascio incidente.  
L’assorbimento si ver ifica perché i cromofor i t issutali,  come l’emoglobina o la 
melanina,  hanno uno spet t ro di assorbimento  simile all’energia della luce 
inc idente.  Alle lunghezze d’onda prossime all’ infrarosso usate nella diagnost ica 
OCT, la maggior parte della luce assorbita  produce solo effet t i termici,  al 
contrar io della luce vis ibile che produce effet t i fitochimic i.  Tuttavia,  po iché le 
potenze del fascio incidente sono molto basse,  diviene t rascurabile l’effet to di 
surr iscaldamento del tessuto prodotto.  
La diffusione ott ica è  una propr ietà dei mezzi omogenei e non si ver ifica quando 
sono present i zone avent i indice di r ifr azione differente all’ interno di un tessuto.  
La diffusione comporta che la luce incidente sia pro iet tata in direzioni mult iple.  
La luce che inverte completamente il suo percorso di andata è det ta ret rodiffusa.  
Nei tessut i che assorbono fortemente o che dif fondono, l’intensità del fascio 
inc idente decresce esponenzialmente con la profond ità,ad un tasso che dipende dai 
relat ivi coeffic ient i di assorbimento e diffusione.  
Come det to in precedenza la OCT permette di r ivelare le var ie st rat ificazioni in 
tessut i apparentemente t rasparent i, per il loro esiguo spessore, come la ret ina.  
Quando un fascio di luce incide su un tessuto,è dappr ima at tenuato 
dall’assorbimento e dalla diffusione,mentre si propaga nel tessuto stesso.  Poi la 
luce è ret rodiffusa a livello  delle st rutture a differente profondità.  In ult imo,  la 
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luce è ulter iormente at tenuata dall’assorbimento e dallo  scat ter ing nel percorso di 
r itorno,prima di essere r ivelata dallo  st rumento OCT.  
Al fine di eliminare la luce diffusa non vo luta si ut ilizzano part ico la r i tecniche di 
focalizzazione del fascio.  
Come r isultato,l’immagine OCT si può considerare una singo la luce ret rodiffusa.  
La potenza di un segnale OCT proveniente da una part ico lare st rut tura t issutale ad 
una certa profondit à dipende dalla luce t rasmessa s enza essere assorbit a o  
diffusa,dalla percentuale di questa che è diret tamente ret rodiffusa e dalla frazione 
di luce diret tamente ret rodiffusa che r itorna al r ilevatore.  
Quando si ver ifica un forte assorbimento,a causa di un emorragia in un tessuto gli 
st rat i più in profondità tendono ad essere oscurat i.  
 
4.2 Interpretazione delle immagini di OCT del segmento 
posteriore normale 
 
4.2.1 Asse papillomaculare 
 
Figura 27 mostra un tomogramma OCT ad ampio campo di una ret ina 
normale, incluse la reg ione maculare e peripapillare.  
L’immagine è stata ottenuta con una r iso luzione assiale di 10 μm alla lunghezza 
d’onda di 800 nm. L’immagine si estende per una lunghezza t rasversale di 1 
mm,evidenziata nell’ immagine del fondo dell’occhio.  
E’ chiaramente evidente l’int er faccia vit reoret inica dall’ incremento nella 
ret ridiffusione t ra vit reo e ret ina interna.La fovea appare come una leggera 
depressione della ret ina;in corr ispondenza della quale si nota un assot t igliamento 
dello  st rato delle fibre nervose (NFL) ed un ispessimento dello  st rato 
fotorecettoriale.I l disco ott ico appare con il carat terist ico profilo  del nervo ott ico.  
I l limite poster iore della ret ina è evidenziato da uno st rato altamente 
r iflet tente,ovvero il complesso epitelio  pigmentato ret inico -coriocapillare.  
Sopra tale st rato si t rovano i segment i int erno ed esterno,anch’essi alt amente 
r iflet tent i.  Tali st rat i si int errompono in corrispondenza del disco ot t ico,dove si 
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t rova la lamina cr ibrosa.  Poster iormente alla cor iocapillare t roviamo la coroide e 
la sclera,  poco messe a fuoco a causa dell’at tenuazione del fasc io da parte  degli 
st rat i più superficiali.  
 
 
 figura 27-immagine OCT di fovea e disco ottico (sopra) associati all’immagine del fondo (sotto). 
 
 
 
4.2.2 Microstruttura retinica 
 
La diagnost ica OCT permett e anche di visualizzare i var i st rat i che compongono la 
ret ina.  
Figura 28-A mostra un’immagine OCT della macula normale, di larghezza 6 mm e 
composta da 512 pixel,mentre la 20-B ne mostra un suo ingrandimento.  
La morfo logia della microstruttura ret inica può  essere differenziata e si correla 
con la ben nota morfo logia delle regioni foveale e parafoveale.  
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La ret ina può essere descr it ta  in funzione di 10 st rat i dist int i, che inc ludono 4 st rat i 
cellular i e 2 di connessione neuronale.  
Gli st rat i delle fibre nervose e plessiforme sono cost ituit i da st rutture assonali 
ott icamente alt amente r iflet tent i ed appaiono rossi nelle  immagini in fals i co lor i.  
Al contrar io gli st rat i nuclear i sono debo lmente r iflet tent i ed appaiono di co lore 
blu-nero. 
I l pr imo st rato altamente  r iflet tente,visibi le nasanalmente è lo  st rato delle fibre 
nervose  (RNFL).I t re st rat i debo lmente r iflet tent i sono lo st rato delle cellu le 
gangliar i(SCG), lo  st rato nucleare interno (SNI) e lo  st rato nucleare esterno 
(SNE). 
Lo SCG aumenta di spessore in p rossimità della fovea.  
Lo st rato plessiforme int erno (SPI),moderatamente r iflet tent e,  è adiacente allo  
SCG ed allo  SNI.  Spesse vo lte gli assoni dei fotorecettori che decorrono 
obliquamente sono  considerat i uno st rato separato dal SPE,chiamato st rato delle 
fibre di Hanle.  
I l confine t ra segmento interno (SI) ed esterno (SE)  è rappresentato da una sott ile 
banda alt amente r iflet tente,posta immediatamente sopra l’epit elio  pigmentato 
ret inico (EPR) e la coroide.  Lo spessore degli st ra t i fotorecettoria li SI ed SE 
aumenta in corr ispondenza della fovea,  a causa dell’aumento di lunghezza dei 
coni.  
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figura 28-rappresentazione dei 10 strati retinici.Viene evidenziato il diverso livello di riflettività del 
tessuto in scala cromatica dal bianco al blu scuro. 
 
 
 
La membrana limitante esterna (ELM) può essere visualizzata come un sot t ile 
st rato  riflet tente t ra l’SNE e l’SI ; essa rappresenta un allineamento t ra i 
fotorecettori e le cellule di Műller.  
L’EPR si presenta come uno st rato fortemente riflet tente  e spesse vo lte r isulta 
vis ibilmente conglobato alla cor iocapillare.  La sua funzione pr imar ia è quella di 
determinare il metabo lismo dei fotorecettori, fagocitando i vecchi e r impiazzando li 
con dei nuovi.  
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Le st rutture più in profondità  r isultano spesso poco visibili,  non so lo a causa dei 
limit i dello  st rumento,ma anche dalla presenza  di numerosi vasi sanguigni 
che,altamente r iflet tent i, tendono a creare un effet to ombra.  
 
 
4.2.3 Testa del nervo ottico 
 
Figura 29 mostra un’immagine OCT del d isco ott ico normale. I l suo contorno è 
messo in evidenza da ll’inter faccia t ra vit reo e st rato delle fibre nervose.E’ vis ibile 
la normale escavazione del disco.  
L’immagine OCT mostra un aumento delle  fibre nervose in direz ione della r ima 
neuroret inica fino a quasi cost ituire l’ intero spessore ret inico.L’int ensità del 
segnale r iflesso dalle fibre nervose decresce avvic inandosi al pro filo  del 
disco;questo si spiega co l fat to  che qui le fibre non sono più perpendico lar i al 
fascio inc idente,bensì si r ipiegano sulla testa del nervo ot t ico.  
Lo st rato dei fotorecettori e dell’EPR possono esse re ut ilizzat i come punt i di 
repére per definire i margini esterni del d isco.  
L’acquisiz ione di immagini OCT del nervo ott ico sono ut ili al fine di 
diagnost icare,anche precocemente,alcune patologie neuro ftalmiche,come il 
glaucoma.  
Per rendere maggiormente evidente lo  st rato delle fibre nervose anche in 
corrispondenza della t esta del nervo ott ico è stato elaborato nel 1995  da Schuman 
e Hee un protocollo che consisteva nell’eseguire scansioni circumpapillar i,creando 
sezioni cilindr iche della ret ina centrate attorno al disco ott ico, in modo che tutt i i 
nervi che fuor iuscissero dalla testa del nervo ott ico at t raversassero il piano 
immagine OCT.  
Figura 30 mostra due scansioni circumpapillar i OCT con diametr i di 2,3 e 3,4 
mm,centrate sulla testa del nervo ott ico.  
Si nota come lo spessore dell’NFL var ii con la posizione at torno alla testa del 
nervo ott ico;in part ico lare si nota un suo ispessimento ne lla  regione supero -
temporale ed infero -nasale.  
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figura 29-immagine OCT del disco ottico normale.Si notano i punti di discontinuità dell’EPR,in 
corrispondenza della lamina cribrosa.Al tomogramma OCT è associata l’immagine del fondo. 
 
 
   
 
figura 30-scansioni circolari eseguite sulla testa del nervo ottico attraverso due differenti diametri di 
scansione. 
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4.3 Interpretazione delle immagini di OCT del segmento 
anteriore dell’occhio normale 
 
4.3.1 Camera anteriore 
 
Figura 31 mostra un’immagine OCT della camera anter iore dell’occhio normale.   
L’immagine ha una r iso luzione assia le di 15 μm,ad una lunghezza d’onda di 1300 
nm.In confronto agli 840-880 nm impiegat i nella diagnost ica ret inica qui è 
possibile r idurre l’at tenuaz ione dovuta alla diffusione ott ica e permet tere la 
visualizzazio ne di spessor i maggior i.Ino lt re,data la maggiore lunghezza d’onda,è 
possibile ut ilizzare potenze maggior i, a vantaggio della sensibilità dello  st rumento.  
Figura 31-A mostra st rutture chiaramente dist inguibili quali cornea sclera , ir ide e 
capsula anter iore del cr istal lino.  
I  segnali più fort i provengono dalla superficie epite liale della cornea,dalla sclera e 
da ll’ir ide;in generale l’ int ensit à dell’eco ret rodiffuso  decresce dalla  parte centrale 
della cornea verso la per ifer ia.  
I l limbus appare come l’ inter faccia t ra cornea e sclera a livello  dell’ango lo.  
Poiché la luce è r ifrat ta o inclinata,quando incide a livello  dell’ango lo t r a due 
mezzi con differente indice di r ifrazione,come ar ia e cornea, l’immagine OCT della 
camera anter iore deve essere corretta att raverso un’elaborazione so ftware.  
4.3.2 Cornea ed angolo  
 
Attraverso un rest r ingimento del campo di vis ione è poss ibile evidenziare con 
maggiore det taglio  le st rutture che compongo no il segmento anter iore ( fig.31-B).  
In figura vengono mostrat i il pro filo  dell’ ir ide e l’e pitelio , il limbus 
sclerocorneale,e l’ango lo della camera anter iore.Le st rutture della regione 
dell’ango lo,come il t rabeco lato,il corpo ciliare ed il cana le di Schlemm,non sono 
ben visibili po iché la luce che è penetrata viene at tenuata dalle st rutture scle rali 
sovrastant i.   
Figura 31-C mostra in ingrandimento maggiore della cornea,  evidenziando 
nuovamente la demarcazione t ra epitelio  e st roma.   
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figura 31-immagine OCT del segmento anteriore.Nell’immagine A si nota l’inserzione tra cornea 
(poco riflettente) e sclera (altamente riflettente),oltre che l’iride ed il cristallino.L’immagine B e C 
sono state ottenute mediante ingrandimento e visualizzazione in chiaro-scuro,per mettere in 
evidenza i dettagli. 
 
 
4.4 Interpretazione delle immagini di OCT delle 
patologie retiniche  
 
4.4.1 Caratteri generali associati alla patologia 
 
Molte malat t ie ret iniche si manifestano come important i alterazioni st rutturali 
della normale architet tura della ret ina .Per  esempio, le modificazioni nella 
morfo logia della fovea nel foro maculare ,nella t razione vit reomaculare e nel 
distacco di ret ina,  sono spesso indicat ive di malat t ia.  
L’alterazione del profilo  foveale è spesso associato a lle membrane epiret iniche e  a 
pseudofor i macular i o  for i lamellar i.L’OCT permet te di dist inguere i var i stadi di 
foro maculare,pseudoforo o foro lamellare.Per esempio , i for i lamellar i in 
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formazione possono essere diagnost icat i da un ispessimento della fovea,con la 
formazione di spazi cist ic i e la disorganizzazione t ra ret ina interna  e st rato dei 
fotorecettori.  
L’accumulo di liquido  intraret inico comporta sia un incremento dello  spessore 
ret inico che modificazioni nelle propr ietà di diffusione del tessuto.La diffusione 
può aumentare con l’ infiammazione,con infilt razioni negli st rat i r et inic i o  nella 
coro ide, in caso  di fibrosi,essudat i dur i o  di emorragie.Sia gli essudat i dur i che le 
emorragie sono altamente r iflet tent i e causano effet to ombra sulle s t rutture 
ret iniche più pro fonde;bast i pensare al no rmale effet to  esercitato dai vasi 
sangu igni nei var i dist ret t i ret inic i.  
La dist inzione t ra sangue, liquido sieroso,ed essudat i può essere effet tuata anche in 
base alla r iflet t ivit à.I l liquido sieroso,contenente poche cellule,è prat icamente 
t rasparente all’OCT; appare come una regione pr iva d i r iflet t ività, in 
contrapposizione al sangue che mostra una r iflet t ività maggiore ed un incremento 
dell’at tenuazione del segnale incid ente.Gli essudat i sot toret inic i, opachi 
t ipicamente all’OCT,hanno un aspet to intermedio t ra sangue e liquido sieroso.  
La diminuzione di r iflet t ività può essere causata dall’edema ret inico, in cui il 
liquido accumulato comporta una diminuzione della densit à del tessuto e la 
formazione di cist i.  
Le alt erazioni della st rut tura cellu lare,come l’ ipopigmentazione dell’EPR,possono 
anche comportare una diminuzione della r iflet t ività.  
Le anomalie de lle st rutture che s i int erpongono o dei tessut i che precedono la 
parte da esaminare,come cataratte dense,opacità dei mezzi,ast igmat ismo, impiant i 
di lent i ocular i scarsamente centrate o scarso allineamento dello  st rumento OCT, 
causano una diminuzione diffusa nell’ intensità dell’ immagine a livello  di tutt i i 
tessut i.  
4.4.2 Fori maculari  
 
L’OCT permette la differenz iazione t ra fo ro maculare e foro lamellare o 
pseudoforo. 
Figura 32-A mostra l’immagine OCT di un foro maculare a tutto  spessore.I l foro 
maculare a tut to spessore è carat terizzato dalla perdit a del normale pro filo  foveale 
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e dall’alterazione della normale organizzazione ret inica che int eressa l’int ero 
spessore della ret ina.  
 
   
 
figura 32-A-foro maculare a tutto spessore 
 
Si possono osservare edema intraret inico e modi ficazioni cist iche adiacent i al 
foro.L’EPR r isulta intat to alla base de l fo ro e la ret ina adiacente si presenta 
so llevata dall’EPR.Le modificazioni cist iche si osservano a l ivello  degli st rat i 
nucleare interno ed esterno.I l vit reo è distaccato e visibile  come una banda sott ile 
sopra la ret ina.  
Figura 32-B mostra uno pseudoforo maculare con membrana epiret inica.E’ 
presente una disorganizzazione della ret ina interna nell’area d el foro,con 
separazione adiacente della ret ina t ra SPE ed SNE.Tuttavia lo  SNE, l’SI e l’SE dei 
fotorecettori sono intatt i.Filament i che potrebbero rappresentare le cellu le di 
Műller,occupano gli spazi t ra i var i st rat i ret inic i.Si p roduce una t razione sulla 
ret ina interna,con un aspet to  ondulato della stessa e formazione di picco li spazi 
cist ic i nell’NFL.  
 
 
 
figura 32-B-foro maculare lamellare 
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L’OCT può essere usato per la stadiazione del foro maculare,effet tuata in base alle 
carat terist iche morfo logiche e vident i nelle sezioni e fornisce informazioni circa la 
patogenesi dello  sviluppo del foro.Dall’ immagine acquis ita è ino lt re possibile 
r icavare informazioni di carat tere quant itat ivo,r iguardant i ad esempio  il diametro 
del foro, l’estensione dell’edema cist ico intraret inico e dell’accumulo del liquido 
sottoret inico circostante.Ino lt re,ut ilizzato nel pre e post  intervento chirurgico 
permette di valutarne l’efficacia.  
 
 
4.4.3 Anomalie vitreali e dell’interfaccia vitreoretinica 
 
L’OCT può fornire informazioni st rutturali r iguardant i l’inter faccia vit reoret inica 
che,normalmente è t rasparente al mezzo diagnost ico.La presenza di 
infiammazioni,addensament i vit reali o  emorragie comportano un  aumento della 
sua r iflet t ivit à permet tendo la  sua visualizzazione t ramite diagnosi OCT. 
Figura 33-A mostra un esempio di dist acco posteriore del vit reo,con la ialo ide 
vis ibile come una superfic ie sott ile,debo lmente r iflet tente, localizzata poche 
cent ina ia di micron sopra la ret ina.La sua r iflet t ività è debo le ed irrego lare a causa 
della diversità ne ll’indice di r ifrazione t ra il gel vit rea le ed il liquido interposto.  
Se  distaccata di più di 1-2 mm la ialo ide non può essere visualizzata dall’OCT.  
 
 
 
figura 33-A-distacco posteriore del vitreo 
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Figura 33-B mostra un esempio di t razione vit reomaculare.I l vit reo è distaccato 
per ifer icamente r ispet to  alla fovea ed esercita una t razione,causando la 
separazione t ra lo  SNE e l’SPE.Filament i, che potrebbero rappresentare le cellu le 
di Műller,occupano gli spazi t ra gli start i ret inic i.  
 
 
                       
figura 33-B-trazione vitreo-maculare 
 
 
Figura 33-C mostra un esempio di membrana epiret inica.Una membrana 
epiret inica,che è separata dalla ret ina può essere dist inta dalla ia lo ide per la sua 
elevata r iflet t ività ,per lo  spessore maggio re e per la differenza di pro filo  indotta.  
Essa ino lt re si presenta più piat ta rispet to  alla ialo ide distaccata, indicando un 
maggiore livello  di tensio ne.Non sono escluse deformazioni  della fovea e regioni 
circostant i.  
 
 
                       
 figura 33-C-membrana epiretinica maculare,visibile per effetto dell’elevato contrasto col vitreo. 
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4.4.4 Liquido sottoretinico,emorragia e proliferazione 
fibrovascolare 
 
Figura 34-A mostra l’ immagine OCT relat iva ad un caso di cor ioret inopat ia della 
sierosa centrale.L’immagine evidenzia un distacco della ret ina neurosensor iale con 
so llevamento piat to  della ret ina.E’ presente liquido sottoret inico,evidente come 
uno spazio ott icamente t rasparente t ra ret ina e d EPR.La morfo logia normale 
dell’archit et tura ret inica è conserva ta nell’area del distacco con la presenza di tutt i 
gli st rat i intat t i.Lo st rato dei fotorecettori si presenta più spesso del normale, forse 
a causa di una var iazione del suo normale metabo lismo.L’EPR e la cor iocapillare 
sono vis ibili come st rat i alt amente r iflet tent i.  
 
 
 
figura 34-A-corioretinopatia della sierosa centrale. 
 
Figura 34-B mostra un esempio di distacco dell’EPR (DEP).L’EPR è vis ibile come 
una banda sott ile,altamente r iflet tente,aderente poster iormente alla ret ina esterna.  
Nonostante sia present e un certo grado di distorsione della  normale morfo logia 
ret inica,viene preservata l’int egr ità de lle st rutture.L’aumentata r iflet t ivit à 
dell’EPR,forse dovuta a differenze dell’ indice di r ifrazione o alle modificazioni 
morfo logiche,comporta un effet to  o mbra sulla coroide.L’ango lo del distacco 
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spesso è più acuto rispet to  ad un distacco neurosensor iale a causa della maggiore 
aderenza dell’EPR alla membrana basale.  
 
 
 
 
             
figura 34-B-distacco dell’EPR.Si nota l’effetto ombra generato sulla coroide per effetto 
dell’accumulo di liquido sotto l’epitelio. 
 
 
 
La magg iore r iflet t ività dei fotorecettor i che si ver ifica in un distacco 
neurosensor iale può simulare l’alt a r iflet t ivit à dell’EPR ,portando a diagnost icare 
erroneamente un DEP;di so lito  però non comporta un significat ivo effet to ombra 
sulla coroide.  
Quindi la differenz iazione t ra distacco di ret ina neurosensor iale e DEP spesso 
dipende dalla valutazione dell’ent ità della  r iflet t ivit à presente sotto la racco lta di 
liquido sieroso e dalla valutazione de ll’angolo del distacco.  
Figura 34-C mostra un esempio OCT di DEP emorragico.Questo si differenzia dal 
DEP per la presenza di r iflet t ività ott ica proveniente dal sangue diret tamente al di 
sotto  dell’EPR  d istaccato.La penetrazione nella ret ina si estende per  circa 100 
μm.In casi in cui l’emorragia raggiunga valor i di penetrazione super ior i a 200 
μm,a causa dell’elevata r iflet t ività del sangue diventa quasi impossibile 
dist inguere i tessut i sottostant i.   
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figura 34-C-immagine OCT raffigurante un distacco dell’EPR emorragico.In questo caso si nota un 
aumento di riflettività sotto l’EPR per effetto dell’accumulo di sangue.  
 
Figura 34-D mostra un esempio di un DEP fibro -vasco lare.Si osserva un aumento 
della r iflet t ivit à ott ica che è visibile sot to l’EPR,talvo lta con liquido sottoret inico 
adiacente.Tuttavia il tessuto fibrovasco lare r iflet te meno del sangue e l’OCT 
mostra immagini meno luminose e  con una maggiore penetrazione,che spesso 
raggiunge la coro ide.  
 
 
 
 
Figura 34-D-distacco di EPR fibro-vascolare 
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4.4.5 Edema maculare 
 
L’OCT è in grado di fornire immagini  e misure quant itat ive delle modificazioni 
dello  spessore ret inico,ut ile nella  valutazione e nel fo llow -up dei pazient i con 
edema maculare associato alla ret inopat ia diabet ica o dopo intervento di c atarat ta. 
Figura 35-A mostra un esempio OCT di edema maculare cisto ide.La normale 
depressione foveale viene a scompar ire e nei suo i press i lo  spessore ret inico ne 
r isulta aumentato fino a circa 500 μm.Si evidenziano numerose st rutture di 
carat tere cist ico.  
 
 
 
figura 35-A-edema maculare cistoide 
 
Figura 35-B most ra un’immagine OCT raffigurante un’occlus ione venosa ret inica 
della branca temporale.Si osserva edema ret inico pronunciato,temporalmente 
r ispet to  alla fovea,con alterazione della normale depressione foveale.Sono evide nt i 
modificazioni cist iche a live llo  dell’ SNI e dello  SNE.  
La ret ina nasale r ispet to  alla fovea sembra essere normale.  
 
 
 
 
figura 35-B-occlusiome venosa retinica della branca temporale 
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Nelle malat t ie venose occlusive , l’OCT r isulta ut ile specialmente ne l monitorare 
quant itat ivamente lo  sviluppo de ll’edema e la r iso luzione che  segue al t rattamento.  
Consente di ident ificare l’ispess imento maculare, la formazione di cist i, for i 
macular i lamellar i, accumulo di liquido sottoret inico ed il papilledema.  
Grazie alla diagnost ica OCT è possibile  prevenire l’at rofia ret inica causata da 
occlusione arter iosa degenerata in edema maculare.  
 
4.4.6 Epitelio pigmentato retinico e coriocapillare 
 
Nelle immagini OCT l’EPR e la cor iocapillare appaiono so lit amente un unico 
sott ile st rato ad elevata r iflet t ività.La giunzione t ra SI ed SE dei fotorecetto ri 
appare alt amente r iflet tente,situata anter iormente all’EPR ed alla coroide.  
Le alt erazioni di questa regione,che definisce il limite poster iore delle ret ina,  sono 
indicatori di pato logie quali la degenerazione maculare legata all’età o  la 
neovasco lar izzazione coroideale.  
Un’iperpigmentazione dell’EPR comporta un aumento di r iflet t ivit à e generazione 
di un effet to  ombra sulla coroide.Al contrar io un’ipopigmentazione dell’EPR 
comporta una r iduzione di r iflet t ivit à e permet te al fascio OCT di penetrare più in 
profondità,permet tendo di visualizzare meglio le st rutture annesse.  
Figura 36-A mostra un esempio d i anomalia pigmentar ia provocata da una  
degenerazione maculare senile non essuda t iva.Si possono osservare irrego lar it à 
dell’EPR ,dell’SI e dell’SE dei fortorecettori.L’EPR e la cor iocapillare appaiono 
rugosi ed alt erat i,con disorganizzazione o irrego lar ità dei seg ment i esterni dei 
fotorecettori.  
 
 
figura 36-A-degenerazione maculare non essudativa 
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Figura 36-B mostra un esempio di neovasco lar izzazione coroideale.Si vede 
un’a lteraz ione dell’EPR,della cor iocapilla re e dei fotorecettori SE.La crescita di 
nuovi vasi sanguigni at t raverso la membrana di Bruch comporta un aspet to  
frammentar io ed ispessito  dell’EPR,della coriocapillare e dei fotorecettori 
SE.Viene evidenziato edema per la presenza di leakage di liquido ret inico e 
sottoret inico proveniente dalla neovasco lar izzazione.Tut to ciò comporta un 
ispessimento dello  spessore ret inico.  
 
  
 
figura 36-B-neovascolarizzazione coroideale 
 
Figura 36-C mostra un esempio OCT di soft  drusen.Le so ft  drusen si presentano 
come delle evident i modulazioni o  ondulazioni delle bande sott ili,a lt amente 
r iflet tent i.Questo si t raduce in un accumulo di mater iale al di sot to della 
membrana di Bruch.L’aspet to dell’EPR è simile ad un DEP sieroso,ma non produce 
ombra sulla coro ide ed ha margini più piat t i.  
 
 
 
                       
figura 36-C-soft drusen 
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4.4.7 Atrofia dello strato delle fibre nervose e della 
retina:glaucoma e distrofia 
 
Le alt erazione dello  spessore  dell’N FL ret inico si sono dimostra tedi grande 
r ilevanza nella diagnosi del glaucoma e nella valutazione della progressione della 
malat t ia.L’NFL appare come uno st rato dist into,alt amente r iflet tente,a live llo  della 
ret ina superfic iale.Come già sottolineato lo  spessore dell’NFL può essere valutato 
su punt i individuali di un tomogramma cilindr ico o lineare nella regione 
per ipapillare.Si possono ut ilizzare a lgor itmi di elaborazione del l’ immagine per 
valutare sia lo  spessore ret inico che dell’NFL.  
Figura 37 mostra un esempio di protocollo  impiegato nella diagnosi del glaucoma.  
In un’unica schermata vengono visualizza te le mappe  degli spessor i in fals i co lor i 
dell’occhio destro e sinist ro;le co lorazioni dal blu scuro al bianco vanno verso un 
aumento di spessore.Nella parte sottostante vengono mostrate le immagini del 
fondo dell’occhio ;grazie ad un opportuno so ftware di elaborazione è possibile 
mettere in evidenza le zone  più dense di cor pi assona li, ind icate in 
rosso.Centralmente viene mostrato att raverso un grafico l’andamento dello  
spessore dell’NFL lungo i var i dist ret t i ret inic i.Vengono effet tuate delle 
misurazioni precise di alcuni parametr i quali lo  spessore medio dell’NFL, il livello  
di simmetr ia t ra i due occhi, l’area della r ima ret inica e de l disco, il rapporto 
cup/disc medio e vert icale e il vo lume dell’escavazione foveale.  
 
 
 
figura 37-protocollo di elaborazione impiegato nella diagnosi del glaucoma. 
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La ret init e pigmentosa (mostrata in figura 38-B) è un anormale assot t igliamento 
dello  st rato dei fotorecet tori al di fuor i della fovea,e vidente come una r iduz ione 
del normale spessore dell’SNE. 
Nella dist rofia di Stargardt  (mostrata in figura 38-C),  l’SNE è abnormemente 
sott ile a live l lo della fovea.La capacit à dell’OCT di fornire misure quant itat ive 
della morfo logia ret inica e part ico larmente ut ile,po iché fornisce un mezzo per 
confrontare le misurazioni ot tenute con quelle della popo lazione normale, in modo 
da st imare la probabilit à di diagnosi.  
 
 
 
   
 
figura 38-rappresentazione di alcune malattie degenerative della macula,che portano ad 
atrofia.All’immagine A della macula normale si contrappone la retinite pigmentosa(B) e la distrofia 
di Stargardt(C),nella quale si evidenzia un anormale assottigliamento dello strato dei fotorecettori a 
livello della fovea. 
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5 PROTOCOLLI DI SCANSIONE ED 
ELABORAZIONE DELL’IMMAGINE OCT 
 
 
5.1 Protoccolli di scansione lineare 
 
Line  è un protocollo fondamentale di scansione OCT che consente di ot tenere una  
scansione lineare.La lunghezza e l’ango lazione possono essere var iate.Att raverso 
l’esistenza di protocolli è possibile conoscere l’or ientamento di ciascuna scansione 
lineare .La scansione reimpostata è una linea or izzontale (0°) di 5 mm di 
lunghezza.  
I l protocollo raster lines  è cost ituito  da una ser ie di 6 -25 linee paralle le 
equidistant i su di una regione ret tangolare.I l modello preimpostato è cost ituito  da 
sei linee su di un ret tango lo di 3mm di lato. Ogni linea si compone di 4096 A-
scan.La scansione avviene in direzione nasale-temporale.  
I l protocollo cross hair  è cost ituito  da due linee di scansione perpendico lar i  che 
si intersecano al centro a formare una croce.La linea di scansione è fissata a 3 
mm,mentre la lunghezza delle linee vert icale ed or izzon tale può essere fat ta 
var iare.  
I l protocollo radial lines  consist e in 6-24 linee di scansione disposte radicalmente 
ed incrociat isi in un punto.Il mode llo automat ico ha 6 linee di 6 mm di 
lunghezza.E’ possibile var iare la lunghezza di scansione aggiustando  l’altezza 
della mira di fissazione.  
I l protocollo optic disc  è una versione da 4mm de l modello a linee radiali.Lo  scopo 
è andare ad analizzare la testa del nervo ott ico   
I l protocollo x-line  consiste di due scansioni che si incrociano al centro per 
formare una X.I l modello preimpostato consiste di due  linee per pendico lar i di 
3mm di lunghezza. Altezza ed ampiezza possono essere fat te var iare.  
 
5.2 Protocolli di scansione volumetrici 
 
I l protocollo  cubo maculare 3D 512×128 genera un cubo di dat i su di una gr iglia  
quadrata di 6mm,acquisendo una ser ie d i 128 linee di scansione  
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orizzontali, ciascuna composta da 512 scansioni assia li.Per pr ima viene acquis ita 
una scans ione ad alta definiz ione composta da 1024 scansioni assia li.  La scansione 
avviene su un campo di 20°×20° auto centrato  sulla scansione OCT del fondo.  
I l tempo di acquis izione è di 1,7 secondi.  
I l protocollo cubo maculare 3D 200×200 genera un cubo di dat i su di una gr iglia  
quadrata di 6mm,acquisendo una ser ie d i 200 linee di scansione orizzontali,  
c iascuna composta da 200 scansioni assiali.  Per pr ima viene acquis ita una 
scansione ad alt a definizione composta da 1000 scansioni assiali .  La scans ione 
avviene su un campo di 20°×20° auto centrato  sulla scansione OCT del fondo.  
I l tempo di acquis izione è 1,5 secondi.  
La magg iore rapidit à di acquis izione rende questo t ipo di scansione 
part ico larmente diffuso laddove sia necessar io avere una omogeneit à di scansioni 
al fine di avere una validità clinica su i r isultat i.  
I l protocollo cubo 3D 200×200 disco ottico  genera un cubo di dat i su di una 
gr iglia quadrata di 6mm,acquisendo una ser ie di 200 linee di scansione orizzontali,  
c iascuna composta da 200 scansioni assiali.Rispet to alla scansione maculare 
mancano le scans ioni ad alt a definizione e la mira di fissazion e è spostata per 
consent ire di spostare  al centro del pat tern di scansione  la testa del nervo 
ott ico .Quest’ult imo si compone di cerchi concentr ici che aiutano l’operatore ad 
allineare la scansione sul d iso ott ico.La scansione avviene su un campo di 20°×20° 
auto centrato  sulla scansione OCT del fondo.  
I l protocollo cubo 3D 4mm×4mm segmento anteriore , s imile a quello 
maculare,genera immagini di e  t ri dimens ionali della cornea ad ango lo orientabile 
su di un’area par i a 4mm×4mm.  
 
5.3 Protocolli di scansione circolare 
 
I l protocollo circle  è una scansione di base usata per ottenere scansioni mult iple 
circo lar i.I l modello preimpostato è cost ituito  da una circonferenza di 3,46 mm di 
diametro.La scansione procede in senso orar io per l’occhio destro ed ant iorar io per  
quello  sinist ro.  
I l protocollo proportional circle  permet te di eseguire una scansione circo lare 
personalizzata,che tenga in consideraz ione la var iabilit à del diametro 
papillare,aggiustando le impostazioni predefinite con un fat tore di molt iplicazione.  
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I l protocollo concentric 3 rings  consiste di 3 scansioni circo lar i concentr iche 
equidistant i con i r ispet t ivi raggi in rapporto 1:2:3.I raggi hanno valor i 
preimpostat i di 0.9  mm,1.81 mm e 2.71 mm.Le scansioni procedono dalla più 
picco la alla più grande. I l rapporto t rai raggi è modificabile e la concentr icit à può 
essere disabilit ata.  
I l protocollo  nerve head circle  è progettato per realizzare una singo la scansione 
circo lare intorno al d isco ott ico.I l modello preimpostato ha un diametro del 
cerchio di mira di 1 .5mm ed un diametro del cerchio di scansione di 3.46 mm.  
I l protocollo retinal nerve f iber layer(RNFL)  è usato per ottenere 3 scansioni 
circo lar i di 3.4 mm di diametro intorno al diso ott ico.I parametr i non sono 
modificabili.  
I l protocollo RNFL thickness  è ut ilizzato per realizzare una s ingo la scansione 
circo lare che è 2.27 vo lte il raggio de l cerchio di mira.I l raggio del cerchio di mira 
è impostato a 1.5 mm,ma può esser var iato come il fat tore di molt iplicazione.  
I l protocollo RNFL map  è cost ituito  da un set  di 6 scansioni circo lar i conce ntr iche 
di raggio prefissato .  Le scansioni procedono in ordine di raggio crescente come 
segue, in mm,da 1.44 a 1.69 a 1.90 a 2.25 a 2.73 a 3.40.Le dimensioni preimpostate 
permet tono la visualizzazione ott imale dello  spessor e delle fibre per ipapillar i.  
 
5.4 Ottimizzazione temporale o scansioni veloci 
 
Esistono protocolli a scansione rapida,proget tat i per semplificare l’elaborazione e 
r idurre il tempo di acquis izione delle scansioni usate più frequentemente per il 
glaucoma o a lt re patologie ret iniche.Tut t i i protocolli condividono le stesse 
carat terist iche:  
 
 concentrano una ser ie di scansioni in un’unica scansione  
 tutt i i parametr i sono prestabilit i  
 l’allineamento ed il posizionamento della scansione è r ichiesto soltanto una 
vo lta  
 tendono a migliorare la precis ione del posizionamento relat ivo delle 
scansioni linear i e circo lar i r ispet to ai loro protocolli non rapidi  
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 La r iso luzione è minore ma è r idotta la probabilità di errore dovuta al 
movimento del paziente.  
5.5 Protocolli di elaborazione dell’immagine 
 
L’OCT è indicato principalmente per la diagnost ica ed il fo llow up di condizioni  
patologiche quali l’at rofia dell’NFL ret inico nel glaucoma o l’edema maculare 
associato a ret inopat ia diabet ica, in quanto fornisce informazioni qua nt itat ive sulla 
morfo logia ret inica.Le immagini OCT  possono essere analizzate quant it at ivamente 
ed elaborate usando algor itmi intelligent i,per r icavare informazioni part ico lar i 
come lo spessore ret inico o dell’NFL.  
Al fine di facilitarne l’elaboraz ione,sono state sviluppate delle tecniche mirate a 
rappresentare i dat i relat ivi all’ immagine stessa in un formato alternat ivo,come le 
mappe topografiche dello  spessore.  
I software disponibili in commercio per l’OCT offrono algor itmi matemat ici per 
migliorare l’aspet to  dell’ immagine e non modificano i dat i grezzi della scansione.  
I l protocollo allign   effet tua un’e laborazione dell’ immagine che corregge gli 
effet t i dovut i al movimento del paziente nella direzione assia le.Sebbene la 
funz ione di allineamento sia uno s t rumento potente per r imuovere le “scosse” 
ocular i,esso può introdurre artefat t i nell’immagine po iché il so ftware n on può 
dist inguere picco le reali var iazioni nello  spessore ret inico da var iazioni dovute al 
movimento dell’occhio del paziente.  
I l protocollo  normalize  è usato per eliminare il rumore di fondo,ed ut ilizzare al 
completo la scala cromat ica nell’ immagine elaborata della scansione.  La scala in 
fals i co lor i dell’ immagine ottenuta opera in un intervallo  di valor i del segnale 
compreso da 0 a 255 (8 bit  di pro fondità),ma nei sistemi più modrni  si può arrivare 
fino ad una rappresentazione a 16 bit .La normalizzazione mostra punt i con valor i 
minor i o  uguali al livello  del rumore come 0(nero)ed i punt i con valor i magg ior i o  
uguali al massimo valore di segna le,  meno  una costante fissa,  come 255(bianco).Il 
protocollo r idefinisce i valor i di segnale intermedi per mantenere le loro relat ive 
posizioni nel nuovo intervallo .Le immagini r isultant i ut ilizzano l’intera scala 
cromat ica t ra i live lli d i rumore e saturaz ione ed appaiono ugualmente vivaci e 
normalizzate  rispet to al rumore e all’ intensità del segnale.I due protocolli 
possono essere applicat i in contemporanea.  
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I l protocollo Gaussian smoothing  effet tua una media del rumore e  miscela i co lor i 
dell’immagine, calco lando una media mobile dei valor i dei segna li in una finestra 
3×3 secondo la funzione di Gauss.Siccome i punt i esterni vengono  meno 
considerat i nel calco lo  di quelli centrali, si può perdere del contenuto informat ivo.  
I l protocollo median smoothing  è simile al precedente t ranne per il fat to  che si 
calco la il valore mediano nella finestra 3×3. 
I l protocollo proportional è usato per ottenere un’ immagine ne lle sue proporzioni 
reali or izzontale e vert icale.Le immagini normalmente raffigurate sono  infat t i 
espanse nella direzione assiale (o longitudina le) per met tere meglio in evidenza   lo  
stato e gli spessor i de i var i st rat i ret inic i.Di conseguenza ciò che si ott iene è 
un’immagine più compressa vert icalmente  r ispet to  alla norma. 
I l protocollo scan prof ile  s i usa per avere un pro filo  int erat t ivo di tutt i i valor i di 
segnale per ogni singo lo gruppo di scansione.E’ possibile calco lare la dista nza  e 
la differenza t ra due  punt i in una singo la A-scan.  
 
 
5.5.1 Spessore retinico e mappa dello spessore retinico 
 
Lo spessore ret inico può essere analizzato att raverso var i protocolli.  
I l pr imo passo nella misurazione quant itat iva del lo  spessore ret inico è la 
determinazione dei confini,nota anche come segmentazione.Gli algor itmi di 
determinazione dei confini consistono ne lle seguent i 
tappe: live llamento(smoothing),r ivelazione dei contorni(edge detection) ,e 
correzione degli error i.E’ r ichiesta un’a t tenzione part ico lare,a i fini 
dell’ot tenimento di un buon r isultato,in condiz ioni di basso rapporto 
segnale/rumore. I l limite super iore della ret ina è assunto che si t rovi a live llo  
de ll’inter faccia vit reo -ret inica e si evidenzi dall’aumento di r iflet t ività del segnale 
che si ver ifica a tale live llo .I l limit e t ra SI ed SE dello  st rato dei fotorecet tor i è 
ident ificato da un confine altamente r iflet tente,sot t ile,a livello  della ret ina 
posteriore.  
Dopo l’evidenziazione dei det tagli si può misurare lo  spessore della ret ina 
sull’ immagine a livello  di ogni posiz ione t rasversale.  
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La mappa topografica ret inica  fornisce informazioni grafiche addiz ionali,che 
possono essere comparate diret tamente con quelle del fondo dell’occhio.Essa 
diviene fondamentale nel r ilevare un ispessimento a live llo  della fovea.Si usa un 
pat tern di scansione che concentr i le misurazioni a livello  della fovea centrale, in 
modo da valutare la distanza di un ispessimento dalla regione maculare.Sono 
disponibili due diverse modalità di visualizzazione della mappa dello  spessore 
ret inico.Una rappresentazione numerica,  att raverso t re cerchi concentr ici di 
diametro mult iplo divis i  in un totale di nove quadrant i;all’ interno di c iascun 
quadrante sono r iportat i i va lor i medi dello  spessore a live llo  locale.Lo spessore 
ret inico in ogni quadrante può essere po i convert ito  in una mappa topografica di 
spessore in fals i co lor i.Si effet tua quindi un’int erpo lazione bilineare in coordinate 
polar i per valutare lo  spessore nelle reg ioni cuneo t ra le scansioni radia li OCT.  
Si possono effet tuare anche misurazioni più grosso lane per r icavare lo  spessore 
medio foveale al fine di determinare patologie quali edema maculare centrale in 
test  di screening su larga scala .  
Retinal thickness\volume analysis  s i può effet tuare con i protocolli radial lines  o  
macular thickness map .E’ cost ituito  da due mappe circo lar i divise in nove set tori 
centrate sulla macula .La mappa super iore rappresenta lo  spessore ret inico ,  
ut ilizzando un codice cromat ico e la mappa infer iore mostra sia lo  spessore che il 
vo lume ret inico in ogni area. I l diametro  delle t re circonferenze di scansione può 
essere fat to  var iare. I l valore dello  spessore r isulta dal calco lo del valore medio co 
annessa deviazione standard.La deviazione standard è elevata per pazient i affet t i 
da ret inopat ia diabet ica.  
Retinal thickness/volume tabular  fornisce tutt i i r isultat i delle analis i di 
spessore/vo lume ret inico ed una tabella dat i che comprende le medie di spessore e 
vo lume nei quadrant i, i rapport i e le differenze t ra i quadrant i e gli occhi.  
Retinal thickness/volume change  calco la i cambiament i di spessore o volume t ra un 
esame e l’alt ro .  
Retina thickness  analizza una scansione a lla vo lta.In prat ica è possibile analizzare 
lo  spessore per ciascuna scans ione ass iale eseguit a,con annesso grafico dello  
spessore.  
Retinal map  fornisce due mappe circo lar i dello  spessore ret inico ed una scansione 
lineare per un so lo occhio.  
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Retinal probability map  s i può usare per avere mappe che indicano la probabilità 
che le aree della ret ina abbiano uno spessore super iore alla norma. Figura 39 sotto  
r iportata illust ra un’ inter faccia so ftware di analisi dello spessore ret inico per  due 
esami  effet tuat i ad una certa distanza di tempo.Grazie al protocollo automatic 
fovea f inder  è possibile realizzare il perfetto  allineamento delle immagini in 
corrispondenza della fovea.Le immagini  OCT B-scan sono corredate dalle relat ive 
mappe dello  spessore numeriche ed in fals i co lor i;la loro sovrapposizione al fondo 
oculare serve ad ind ividuare meglio le st rutture esaminate.  
 
 
                      
figura 39-protocollo di elaborazione che permette il follow up di un esame datato e confrontarlo con 
quello attuale.Vengono effettuate misure della variazione di spessore maculare attraverso mappe 
numeriche ed in falsi colori. 
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5.5.2 Strato delle fibre nervose  
 
Lo st rato delle fibre nervose appare ne lle immagini OCT come uno st rato 
est remamente r iflet tente a live llo  della po rzione superficiale della ret ina,e mostra 
un’aumentata densità ott ica r ispet to  agli st rat i più pro fond i della ret ina.Si assume 
che il limite anter iore dell’NFL sia a live llo  dell’ inter faccia vit reoret inica.I l limite 
posteriore deve t rovarsi  t ra l’inter faccia vit reoret inica ed il limite poster iore della 
ret ina.Per evidenziare il limit e posteriore si analizza l’ int ensit à del segnale 
luminoso ret rodiffuso;una misura precisa è ottenuta imponendo un valore sog lia su 
ciascuna A-scan che compone l’ immagine.  
Gli algor itmi di elaborazione dell’ immagine al computer sono stat i sviluppat i per 
st imare lo  spessore dell’NFL dalle immagini OCT circumpapillar i,acquisit e con 
sezioni cilindr iche che circondano il disco ott ico.Si usa un pat tern di scansione  
che ha t ipicamente un diametro di 3.4 mm, perché intercet ta completamente tutte 
le fibre de l nervo che fuor iescono dal disco ,evitando misurazioni inadeguate che 
der ivano dalla presenza dell’at rofia per ipapillare.  
Si r ichiede un’at tenta  valutazione delle scans ioni circo lar i per ident ificare 
imperfezioni locali dell’NFL,che devono essere dist inte da lle normali 
modificazioni della r iflet t ività e dello  spessore dell’NFL.  
L’osservazione di depressioni der ivant i dai margini anter iore e poster iore è un 
ut ile indicato re di effet t ivo assott igliamento.  
I  grafici di una persona normale presentano un profilo  dell’NFL a doppia gobba, 
che è maggiore super iormente ed infer iormente.I picchi r ilevat i possono essere 
vasi sanguigni o  difet t i ver i e propr i dell’NFL.  
La migliore va lutazione si può ottenere confrontando i grafici con l’occhio 
controlaterale e la correzione c linica è essenziale per una corretta diagnosi.  
Figura 40  mostra un alt ro esempio di int er faccia grafica per la misurazione dello  
st rato delle fibre nervose,chiamato RNFL Thickness Analisis . In questo caso sono 
vis ibili entrambi  i dat i degli occhi sulla stessa schermata.Nella parte alta vengono 
presentate le mappe ottenute da scansioni di un cubo di dat i 6mm×6mm.Sono 
ino lt re indicat i, all’ interno di ciascun quadrant e/set tore i valor i degli spessor i dell’  
NFL, indicando in verde le regioni conformi alla norma, in giallo  le regioni al 
limit e della normalità ed in rosso quelle fuori norma.  
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Grazie ad un opportuno automat ismo so ftware è possibile centrare i calco li dello  
spessore sulla testa del nervo ott ico.Al centro un grafico spessore/posizione ind ica 
l’andamento dello  spessore dell’NFL per entrambi gli occhi,con la  f inalit à di 
met tere in evidenza le assimmetr ie.Nella parte bassa è ino lt re possibile 
visualizzare il grafico che correla l’andamento dello  spessore,per ciascuno dei due 
occhi,con fasce di dat i normalizzat i,est ratt i da sogget t i norma li.In fondo vengono 
visualizzat i i due tomogrammi OCT,elaborat i secondo algor itmi di segmentazione 
dell’NFL.  
Guided Progression Analysis  confronta le misurazioni dello  spessore dell’ NFL nel 
tempo e determina se si sia ver ificata o meno una var iazione significat iva.Gli 
esami di fo llw-up sono regist rat i sul r ifer imento per consent ire un confronto 
accurato. 
In figura 41 sono mostrate quatt ro mappe topografiche in fals i co lor i centrate sulla 
testa del nervo ott ico relat ive a quat t ro esami effet tuat i a distanza di tempo l’uno 
dall’alt ro .In giallo  sono indicate le regioni in cui le var iazioni hanno un aspet to 
più significat ivo,che compar iranno rosse negli esami successivi.  
Viene po i t racciato un grafico dello  spessore,che met te in evidenza le var iazioni 
significat ive in funzione della regione scansionata.  
Sono infine r iportat i grafici sulla velo cità  di var iazione di spessore,dove  le bande 
a co lor i codificano  sue var iaz ioni significat ive.  
I l tutto  viene r iassunto nella parte bassa, indicando una possibile perdita o  
incremento dello  spessore.  
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figura 40-protocollo di acquisizione per ottenere una misurazione dello spessore dello strato delle 
fibre nervose (NFL).I dati dello spessore sono ottenuti attraverso una scansione circolare 
circumpapillare.Vengono indicati i valori numerici degli spessori  in quadranti e settori 
circolari.Inoltre i dati vengono confrontati con un database di riferimento e collocati in regioni verdi 
(normali),gialle(al limite) o rosse(non accettabili). 
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figura 41-protocollo di acquisizione che mette a confronto quattro diversi esami effettuati a distanza 
di tempo.Attraverso una scala cromatica dal blu scuro al bianco sarà possibile identificare le regioni 
atrofiche.Vengono inoltre riportati i valori medi dello spessore e la deviazione dai valori di 
riferimento. 
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5.5.3 Disco ottico  
 
Le modificazioni della testa del nervo ott ico rappresentano indicatori ben 
determinat i della malat t ia glaucomatosa.Possono essere usat i algor itmi avanzat i 
per analizzare immagini OCT, in modo da valutare la testa del nervo ott ico e 
misurare i parametr i dell’escavazione e del disco.La testa del  nervo ott ico è 
t ipicamente analizzata  usando sei scansioni radia li OCT a var ie ango lazioni,come 
già accennato in precedenza.Dall’ immagine scansionata  ( figura 42) è po i possibile  
r icavare alcuni parametr i ut ili.  
I punt i nei quali l’epitelio  pigmentato/coriocapillare termina nella  lamina cr ibrosa 
sono usat i per determinare i limit i del disco.I punt i di repére del disco possono 
essere modificat i sullo  schermo.L’ampiezza delle fibre del nervo a livello  del 
disco fino al punto più vicino a live llo  della sup erficie anter iore della ret ina, viene 
calco lata facendo la media delle ampiezze.I l diametro del disco è determinato 
t racciando una linea ret ta t ra due punt i di r ifer imento del disco.Il diametro 
dell’escavazione è determinato misurando la lunghezza di un segmento parallelo 
alla linea del disco ad una pro fondit à di 150 μm.  
I diametr i del disco e dell’escavazione possono fornire una valutazione dell’area 
del disco,dell’escavazione e della r ima .Sull’ immagine vengono effet tuate 
misurazioni complesse come l’area (vo lume) int egrata vert icale  della 
r ima , l’ampiezza (area) integrata orizzontale della r ima neurale, l’area del disco ,  
l’area dell’escavazione, l’area della r ima neurale, il rapporto della aree di 
escavazione, il rapporto cup/disc orizzontale e vert icale.  
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figura 42-immagine OCT del disco ottico elaborata dal software per ottenere la misurazione di 
alcuni suoi parametri caratteristici,come la rima neuro-retinica,il diametro esterno e quello dell’ 
escavazione,con i relativi calcoli di volumi,aree e rapporti. 
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6 PARAMETRI DA CONSIDERARE NELLA 
SCELTA DI UN OTTIMO OCT 
 
Sono tali e tant i i part ico lar i svelat i ed emergent i dall’ indagine tomografica 
Spectral che anche il referto fina le deve essere reimpostato rispet to  alla tecno logia 
t ime domain: è necessar ia una nuova termino logia,  per dare il giusto risal to  ai dat i 
emersi e per le evidenze, non più morfo logiche e quant itat ive,ma cito logiche e 
qualitat ive.Dalla dimens ione anatomica si scende così alla definiz ione isto logica e 
cellulare.  
 La possibilit à,  infine,  di avere con lo  stesso st rumento immagini bi e  
t ridimensionali anche del segmento anter iore rende  quest i st rument i ut ilizzabili 
per molta parte della patologia bulbare,a tutto  campo.  
Quest i nuovi OCT sono quindi una vera innovazione  diagnost ica,  indispensabili 
nella diagnosi e nel fo llow-up di molte patologie ocular i.  
Per la molt eplicit à dell’o fferta  e la var ietà delle possibilit à d’indagine  che i nuovi 
so ftware offrono , è olt remodo opportuno essere in grado di discr iminare i 
parametr i che meglio ident ificano un buon disposit ivo OCT.  
Nel capito lo vengo no quindi presentat i i parametr i su  cu i oggi l’ industr ia investe 
per promuovere i l propr io prodotto  rispet to  alla concorrenza.  
 
 
6.1 Velocità di scansione 
 
Tale parametro indica il numero di scansioni assiali che un OCT è in grado di 
effet tuare nell’unità di tempo.In termini numerici questo si t raduce in un valore di 
frequenza,espresso in A-scan/s oppure in hertz.   
Una velocità di scansione elevata è un parametro altamente desiderato,in quanto 
permet te di acquis ire un maggior numero di  det tagli a par it à di tempo(covvero  di 
generare immagini a maggiore densità di pixel),oppure per acquis ire immagini con 
maggiore velocità,r iducendo la possibilità  di generare artefat t i da movimento 
oculare.  
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Come visto in precedenza tale parametro è dipendente dalla ve locit à di 
acquis izione del sistema,che a sua vo lta è composto sia da component i hardware 
che so ftware.  
I  pr imi disposit ivi OCT prodott i,dotat i della tecno logia TD, toccavano appena i 400 
A-scan/s,ment re oggi grazie alla tecno logia Spectral si è arr ivat i fino a 53 ˙000  
A-scan/s.Un ult er iore passo in avant i è stato compiuto dalla tecno logia Swept  
Source OCT;i  pr imi disposit ivi int rodott i sul mercato pochi mesi fa  sono in grado 
di raggiungere velocit à di 100 ˙000 A-scan/s,senza sacr ificare la r iso luzione assiale 
e la qualità de lle immagini ottenute.Figura 43 mostra il t rend in cont inuo aumento 
del parametro a part ire dai pr imi disposit ivi commercializzat i fino ad oggi.  
 
 
 
Figura 43-frequenza delle scansioni assiali OCT a partire dai primi dispositivi  Time Domain fino 
agli attuali Spectral e Swept Source. 
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6.2 Eye tracker attivo 
 
Si t ratta di un componente in grado di garant ire la scansione da parte del fascio 
OCT della stessa regione di tessuto,impostata inizia lmente,  al var iare del 
movimento dell’occhio sotto  esame .Una sua possibile implementazione è 
visualizzata in figura 44.Si dispone di due fasci di luce laser ;uno è quello di un 
laser a scansione confocale del fondo dell’occhio e l’alt ro  è il fascio OCT.I l laser 
confocale illumina costantemente la stessa zona ind icata dall’operatore 
iniz ialmente ed il fascio OCT esegue la scansione sull’area illuminata al var iare 
della posizione assunta dall’occhio durante l’esame.Sono chiaramente r ichieste 
elevata rapidità di r ilevazione ed aggiustamento del fascio laser confocal e in real 
t ime.  
 
    
 
figura 44-eye tracker attivo.L a regione del fondo dell’occhio di interesse viene illuminata con un 
fascio,che funge da riferimento,mentre con un secondo fascio si esegue la scansione.  
 
L’eye t racker at t ivo è in grado di neutralizz are gli artefat t i residui in aggiunta ad 
elevate veloc ità di scansione.  
La certezza di produrre artefat t i, in mancanza dell’eye t racker at t ivo,si rea lizza 
quando una singo la A-scan dura più di 10 millisecondi.  
Oggi questo limite è stato superato,g razie ad un avanzamento della 
teno logia ;tuttavia r imane il limite nella generazio ne di sezioni B-scan e ancor più  
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di immagini 3D.Infat t i queste per essere prodotte,richiedono un te mpo super iore a 
quello che occorre all’occhio per muoversi.In figura  45 è evidenziato il r ischio di 
artefat t i da movimento oculare in funzione del tempo.  
 
 
figura 45-rischio di artefatti da movimento oculare in funzione del tempo.In verde rientrano le 
immagini ottenute con scansioni più veloci dei movimenti dell’occhio,e quindi prive di artefatti.In 
giallo troviamo quelle ottenute con scansioni di tempo comparabile con i movimenti dell’occhio,e 
quindi aventi un discreto numero di artefatti.In rosso le scansioni che impiegano un tempo 
superiore,e quindi inaccettabili senza l’utilizzo dell’eye tracker. 
 
Dall’ immagine si evince  che per produrre un immagine B-scan(corr ispondente a 
1600 A-scan),saranno necessar i circa 0.04 second i ad una velocità di scansione 
media di 27 ˙000 A-scan/s ( figura 46).Con un numero di B-scan super ior i a t re è 
quindi inevit abile la produzione di artefat t i da movimento oculare . 
  
   
Figura 46-numero massimo di B-scan da effettuare al fine di ottenere immagini con un ridotto 
contenuto di artefatti,senza l’utilizzo dell’eye tracker. 
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Nelle figure 47 A-B-C vengono mostrat i i tempi impiegat i da  diversi protocolli di 
scansione per realizzare un’immagine,a l var iare di alcuni parametr i  quali il 
numero di bit  t rasversali(o scansioni assiali)  per B -scan ed il numero di B-scan 
acquis ite.  
Si nota una net ta differenza t ra i pr imi disposit ivi Time Domain, in cui per 
acquis ire una semplice scansione lineare a 512 bit /B -scan erano necessar i 1.28 
s,un tempo inaccet tabile.  
 
 
figura 47-A-tempi di scansione per parametri di scansione di alcuni protocolli standardizzati 
 
 
figura 47-B-tempi di scansione per parametri di scansione di alcuni protocolli standardizzati.Si nota 
che per scansioni volumetriche il tempo di acquisizione è inaccettabile senza eye tracker. 
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figura 47-C-tempistiche di parametri di scansione per alcuni protocolli standardizzati. Aumentando 
il numero di scansioni assiali per secondo si riducono sensibilmente i tempi di acquisizione,ma non 
abbastanza per quanto riguarda le scansioni volumetriche. 
 
 
Con i moderni Spectral,grazie ad un incremento della velocit à di produzione di 
scansioni assiali, è stato possibile r idurre notevo lmente i tempi ,ma ancora è 
r ichiesto  t roppo tempo per la produzione di immagini 3D. Questo limit e può essere 
aggirato graz ie al l’ impiego dell’eye t racker  att ivo che,mantenendo inalt erat i i 
tempi di produzione delle immagini, le rende più nit ide e libere da artefat t i.I l 
r isultato è un’immagine ad elevato valore diagnost ico.  
 
 
6.3 Sistema di riduzione del rumore 
 
Un disposit ivo OCT dovrebbe equipaggiare questo protocollo.Si t ratta di un 
disposit ivo in grado  di eliminare frequent i e fast idiosi d isa llineament i ass iali in 
fase di scansione.Non si r iescono tuttavia ad elimina re scosse in senso 
t rasversale.Tale sistema permette ino lt re di r idist r ibuire i bit  sui live lli cromat ici 
disponibili, che numer icamente vanno da 0 a 255  (nel caso di 8 bit  di 
profondità),ottenendo immagini a maggiore contrasto e luminosità.  
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6.4 Sistema di allineamento automatico 
 
Si t ratta di un disposit ivo in grado di r iposizionare una nuova scansione 
esat tamente nella stessa regione  su cui sono stat i effet tuat i esami 
precedent i,garantendo un perfet to confronto con quest i.E’ ino lt re possibile andare 
ad invest igare un punto nella stessa posizione geografica per due esam i 
different i.Tutto ciò permet te di poter monitorare l’effet to prodotto da terapie 
curat ive ne l tempo o l’evo lversi di una specifica patologia oculare  (come il 
glaucoma).  
Alcuni disposit ivi OCT di ult ima generazione sono in grado di allineare l’asse 
fovea-disco ott ico,permet tendo di correggere artefat t i dovut i al movimento del 
capo o alla rotazione degli occhi da parte del paziente.  
 
6.5 Capacità di penetrazione del fascio 
 
Tale propr ietà dipende fondamentalmente dalla lunghezza d’onda associata al 
fascio di luce laser che investe il tessuto. I  disposit ivi OCT ut ilizzano un fascio 
laser prodotto da un diodo super luminescente(SLD) nella lunghezza d’onda di 820 -
840 nm per invest igare le var ie st rutture re t iniche.Tale valore d i lunghezza d’onda 
non reagisce co l tessuto chimicamente,ma genera so lamente un suo leggero 
surr iscaldamento (per effet to Joule) .Maggiore è la lunghezza d’onda,tanto più 
elevata sarà la profondità alla quale sarà possibile spingersi.Questo princip io 
fis ico è descr it to  dalla legge dell’assorbi mento: 
 
I=Io  ℮
x2
,dove 
 
I  è l’intensità del fascio emesso, Io  è l’intensità del fascio incidente,α è un 
parametro st rettamente correlato alla  frequenza ed x è lo  spessore del tessuto 
inc idente.  
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Da tale equazione si comprende che un segnale arr iverà tanto più in profondit à 
quanto  più il tessuto è sott ile e quanto meno intensa sarà la frequenza associata al 
fascio inc idente.  
Con le ult ime tecno logie int rodotte su l mercato(Swept  Source OCT) si è arr ivat i a 
lunghezze d’onda di 1050 nm,permettendo di ottenere la visualizzaz ion e di tessut i 
in pro fondit à con elevato live llo  di det taglio .   
Disporre di un’elvata lunghezza d’onda permette ino lt re di visualizzare part i di 
tessuto anche in occhi d i pazient i miopi,avent i camera oculare part ico larmente 
lunga.  
 
 
6.6 Capacità nel discriminare i vari piani retinici 
 
E’ un protocollo di elaboraz ione in grado di separare i singo li st rat i ret inic i.Grazie 
a questa separazione automat ica r isult a semplice il calco lo degli spessor i relat ivi 
alle diverse sezioni e la visualizzazione morfo logica t r idimensionale dei diversi 
piani.La separazione automat ica r isulta ut ile anche nella visualizzazione della 
mappa degli spessor i macular i in relaz ione alle  diverse segmentazioni ( figura 48).  
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figura 48-visualizzazione di sette strati retinici,ottenuti tramite ricostruzione software a seguito di 
una segmentazione dello spessore maculare. 
 
L’ausilio  della parte t ridimensionale r isu lta part ico larmente efficace nel caso di 
valutazione pre operatoria, in modo part icolare per gli intervent i di chirurgia 
vit reo-ret inica.La morfo logia dei parametr i  di acquisiz ione (dimensioni e 
r iso luzione)  permet te un’analis i ad ampio raggio,piut tosto che in una regione 
limit ata ,entrando nella pato logia.Le pato logie sottoret iniche sono visualizzate 
eseguendo operazioni di taglio  lungo gli assi cartesiani (cropping) o per strat i 
(peeling).La funzione di peeling permet te di suddividere lo  spessore ret inico in 
due regioni:super iore ed infer iore ed eventualmente sfogliare il vo lume a st rat i.  
Acquisendo in 3D sono disponibili alt re due r icostruzioni:pro ject ion image e 
shadowgram.Entrambe si basano sui valor i di r iflet t ività media punto a punto della 
regione acquisita; la pro ject ion a tutto vo lume,mentre lo  shadowgram esclude la 
parte di ret ina super iore.Tali r icostruzioni possono risultar e ut ili nel caso di 
diagnosi di patologie degli st rat i super ior i (project ion) o infer ior i ( shadowgram).  
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6.7 Sistema di messa a fuoco automatica 
 
Questa funzionalità è disponibile  so ltanto per OCT dotat i di cSLO per r icostruire 
l’ immagine del fondo dell’occhio.  
E’ una funzionalità che rende semplice l’esecuzione dell’esame per l’operatore.  
Basta met tere grosso lanamente a fuoco l’immagine della  pupilla mediante 
l’ut ilizzo del joyst ick.  Dopodichè,premendo un singo lo pulsante, la macchina 
automat icamente r icerca il fuoco ott imale dell’immagine SLO de l fondo ret inico e 
posiziona al centro della finestra di acquisizione l’immagine OCT,garantendo la 
sua corretta focalizzazione.  
 
 6.8 Elevata risoluzione spaziale 
 
Come già det to in precedenza,per aumentare la r iso luzione assia le è necessar io 
diminu ire la lunghezza di coerenza della  sorgente luminosa o equivalentemente 
aumentare la sua ampiezza di banda ,come mostrato  in figura 49.In figura viene 
ino lt re mostrato quale sia il limit e teorico della larghezza di banda spet t rale  
affinché si ottenga il valore ideale della r iso luzione assia le.  
 
 
 
figura 49-andamento della risoluzione assiale OCT in funzione dell’ampiezza della banda spettrale 
della sorgente. 
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Valor i at tuali t ipic i di r iso luzione assiale sono 5 micron per quanto riguarda quella 
ott ica e 2.5 o per quella digit ale  (ottenuta mediante r icostruzione da scansione 
laser).  
La r iso luzione t rasversa le, invece,dipende dalle dimensioni dello  spot  di 
focalizzaz ione.Si ot t iene un suo incremento aumentando il diametro dello  spot  o  
diminuendo la lunghezza focale. Valor i at tuali t ipici di  r iso luzione t rasversale sono 
12-20 micron.  
 
6.9 Immagine del fondo  
 
Per operare una corretta diagnosi della  patologia,si rende ne cessar io acquis ire in 
simultanea al tomogramma OCT l’immagine del fondo. Questo permet te 
all’operatore di capire qua le sia la specifica regione del fondo oculare 
scansionata,potendo posizionarsi, t ramit e cursore,su una specifica A -
scan.L’immagine del fondo può essere prodotta mediante ret inografo no n 
midr iat ico o tramite o ftalmoscopio a scansione laser confocale  ( figura 51).Nel 
pr imo caso si dispone di una normalissima fotocamera digit ale ad elevata 
r iso luzione di pixel,che mediante flash è in grado di cat tur are l' immagine del 
fondo a co lor i e creare una perfet ta corrispondenza con la sezione tomografica 
prodotta dall'OCT. I l vantaggio nell’ impiego di questa tecnica è che si ot t iene 
un’immagine vera del fondo oculare,a differenza di un’immagine digit ale,prodott a 
da una scansione laser.  
Nel secondo caso si dispone di un fascio di luce laser,che viene focalizzato t ramite 
un sistema di lent i verso il tessuto da esaminare;la componente ret rodiffusa viene 
racco lta da una fessura,e po i fat ta convogliare t ramite una le nte al detector.Il 
vantaggio dell'ut ilizzo di questa tecnica di imaging,at t ravers o opportuna taratura ,è 
che si raccoglie la so la componente di luce r iflessa dal piano focale.Ciò evita di 
acquis ire anche i raggi scat terat i,che contr ibuirebbero so lamente a creare 
un' immagine poco  nit ida e sfuocata.  
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figura 50-schema di funzionamento di un oftalmoscopio laser a scansione confocale. 
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7 IL FUTURO DEGLI OCT E GLI 
SPECTRAL ATTUALI 
 
7.1 Ottica adattativa 
 
I l futuro degli OCT va verso un ult er iore miglioramento  della definiz ione dei 
part ico lar i st rutturali,  con possibilità  di scans ioni coroideali e con la possibilit à di 
un’indagine vasco lare non invasiva,  t ramite l’ausilio  dell’ot t ica adat tat iva.  
L’Ott ica Adat t iva o Adat tat iva (AO) è una tecno logia che consente di migliorare la 
qualità di un sistema ott ico,  agendo att ivamente sul fronte d’onda del fascio 
luminoso, con la correzione dei disturbi indot t i  dal sistema stesso a causa,  per 
esempio di d isallineament i,microvibrazion i t rasmesse all’apparato, ott iche non 
perfet te,  effet t i di calore,  o  turbolenze atmosfer iche.  
L’ott ica adat tat iva,  int rodotta per la pr ima  vo lta nel 1953, usata in molt i campi,  
dalle macchine industr iali agli apparat i medicali,  è stat a sviluppata 
originar iamente in ast ronomia,per r imuovere l’effet to delle turbo lenze 
atmosfer iche dalle lent i telescopiche, migliorando la qualità delle immagini 
stellar i.  Lo sviluppo tecno logico e  la sua estensione verso alt re applicaz ioni, t ra cui 
l’Oftalmologia,  è dipeso sopra ttutto dagli invest iment i militar i e dalla 
“declassificazione” di gran parte delle informazioni segrete in mater ia di dif esa,  
avvenuta nel 1992.  
In questo momento la tecno logia de ll’ot t ica adat t iva è in fase di sviluppo e di 
standardizzazione commerciale,  con un ampio  marg ine di 
miglioramento,soprattutto per quanto riguarda l’adat tabilità ag li st rument i 
medicali,  anche dal punto di vista economico.  
La storia dell’ot t ica adat t iva in Oftalmo logia è abbastanza recente: il pr imo 
sistema è stato progettato all’U niversità di Rochester (USA) nel 1996, con la 
chiara dimostrazione delle potenzialit à di tali sistemi nel correggere non so lo le 
aberrazioni d i basso, ma anche quelle di alto  ordine.  Le immagini del fondo 
oculare fornite dai pr imi st rument i dotat i di ott ic a adat t iva hanno mostrato una 
r iso luzione st raordinar ia,  mai raggiunta pr ima: è stato,  infat t i,  possibile  osservare 
il mosaico fotorecettoriale foveale,  con la  chiara dist inzione della superficie  dei 
segment i esterni dei coni (Fig.51).  
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figura 51-immagine prodotta con OCT supportato di ottica adattativa 
 
Con un miglioramento della  qualità delle ott iche, che azzereranno ogni aberrazione 
luminosa nel percorso all’ int erno del bulbo ocula re,  sarà possibile ottenere 
maggiore qua lità e dinamic ità dei r isultat i ed una vis ione quasi cito logica  della  
st ruttura corioret inica; ino lt re,  non è azzardato prevedere la possibilità di una 
valutazione anche emoreo logica.L’aumentata qualit à di r iso luzione di questa nuova 
generazione di OCT consent irà,  in un futuro pros simo,di varcare il limite dell’EPR 
ed arr ivare alla coro ide, segmento anatomico poco conosciuto,indagato solo in 
parte dall’esame ICG e dall’ecografia  B-Scan.La qualità migliorata delle ott iche 
adat t ive sarà ino lt re capace di r iso lvere anche il limite at tu ale della r iso luzione 
laterale o t rasversale degli OCT Spectral. La r iso luzione assiale in pro fondità nel 
tessuto è infat t i arr ivata ad una soglia di 2 - 3 micron, sufficiente per una 
discr iminazione cellulare della maggior parte delle st rutture ret iniche, m entre,  si 
dovrà lavorare ancora molto sulla r iso luzione t rasversa le,  invar iata at tualmente e 
molto meno soddisfacente,  con valor i t ra 12 e 20 micron,che escludono la 
possibilità di individuare le singo le  cellule.   
L’EPR è a st retto contatto con i segment i esterni dei fotorecet tor i, tanto che 
ins ieme cost ituiscono un’unica  unit à morfo-funz ionale.  E’ stato ampiamente 
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dimostrato  come senza le cellule dell’EPR, il fotorecet tore non possa sopravvivere,  
e cada velocemente nel processo degenerat ivo dell’apoptosi.  La  funzione dell’EPR 
è pr incipalmente quella di rego lare il normale turnover dei segment i esterni dei 
fotorecettori,  fagocitando li se invecchiat i o  non funz ionant i.  
La diagnosi precoce ed il t rat tamento dei disturbi ret inic i sono stat i,  fino a pochi 
anni fa,  in gran parte ostacolat i dall’ impossibilità di visualizzare  le st rutture 
microscopiche nell’occhio umano vivente.In molt i casi la pato logia ret inica è 
diagnost icata solo dopo la comparsa di danni ormai irreversibili.La diagnosi 
precoce e l’appropr iato t ra ttamento sono fondamentali per ottenere i massimi 
r isultat i; ciò  comporta la necessità di sviluppare st rument i sensibili  ai 
cambiament i specific i,  propr io come la perdita dei fotorecet tori e le modifiche 
dell’EPR. L’aumento del contrasto e del potere di r i so luzione o fferto dalle ot t iche 
adat t ive agli OCT Spectral è in grado di raggiungere questo scopo.  
Gli Spectral già ora s’ ino lt rano nella coroide,evidenziando, in modo preciso i vasi 
di Haller e Sat t ler e lo  spazio sopracoroideale fino alla sclera.La poss ibilità di 
superare con migliore r iso luzione l’EPR,ut ilizzando le ott iche adat t ive,  permet terà 
in modo più det tagliato lo  studio della coroide, con la possibilit à di avere r isposte 
più precise sulle membrane neovasco lar i in formazione, o lt re che sulle alt e razioni 
vasco lar i ret iniche per patologie sist emiche.  
I l tessuto coroideale presenta la più estesa vasco lar izzazione per millimetro 
quadrato di tessuto dell’ int ero corpo umano, superando notevo lmente s ia il 
musco lo cardiaco sia ogni alt ro  dist ret to , compre so quello ret inico.La possibilit à 
di indagare in modo non invasivo tale dist retto ,anche dal punto di vista 
emodinamico, apr irà quindi sicuramente la st rada verso nuove front iere di 
conoscenza.  
Probabilmente l’uso delle  ott iche adat t ive sarà at tuato in modo  complementare 
all’ indagine tomografica Spectral Domain, come poss ibilità aggiunt iva per sezioni 
ponderate di tessuto topograficamente già indagato,  come indagine supplet iva 
d’approfondimento morfo funzionale.  La possibilità futura di avere dei data base di  
r ifer imento permet terà confront i morfo logici più serrat i t ra il normale ed il 
patologico, anche per lo  studio della coroide, capito lo in parte nuovo per questa 
metodica.Con gli OCT Spectral Domain si r iapre,  ancora una vota,  il confronto 
culturale sulla va lidità clinico -diagnost ica t ra il dato st rutturale e quello 
funz ionale,  t ra il r ilievo morfo logico e quello fis io logico, t ra il dato oggett ivo e 
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quello sogget t ivo, nell’ indagine precoce e nel fo llow -up delle affezioni ocular i con 
mezzi st rumentali.Con gli  OCT Spectral fornit i di ott iche adat t ive questo 
confronto potrà forse fina lmente t rovare una r iso luzione unit ar ia,  con 
l’armonizzazione t ra i dat i funzionali  ed emodinamici,  que lli isto logici e 
ult rast rutturali.  
 
7.2 Conclusioni 
 
La st rumentazione OCT Spectral Domain attuale permet te  una qualità d’immagine 
molto elevata ed iconograficamente  molto avvincente,  con un livello  diagnost ico  
di tutto  rilievo e di alta r iso luzione.L’avvento dell’ot t ica adat t iva permet terà alt re 
st raordinar ie possibilit à di immagin i,  rendendo ancora più affascinante  e 
futur ist ica la  disciplina,  e l’indagine  tomografica ancor più in pr imo piano, nel 
panorama st rumentale o ftalmologico. I l problema sarà i l costo delle ott iche 
adat t ive.  Indiscrezioni indicano cost i t ra i 15 e i 25 mila  do llar i,  in aggiunta 
naturalmente al prezzo base dello  st rumento.Si spera che la diffusione e la 
concorrenza industr iale  possano mit igare tali cost i,  per poter usufruire presto  e 
diffusamente di tale affascinante novità tecno logica  nei nuovi OCT. 
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